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Zusammenfassung
Netzhautablösung (Ablatio retinae) und proliferative Vitreoretinopathie (PVR) sind Au-
generkrankungen, die zu Sehverlust bzw. Erblindung führen. Ursache hierfür sind meist
Netzhautdefekte (Risse oder rund-ovale Defekte). Die Ablösung der neurosensorischen
Retina vom retinalen Pigmentepithel ist die Folge.Retina-Patchs in Form von offenporigen
Folien aus Polydimethylsiloxan (PDMS) könnten eine neue Möglichkeit zum Verschluss
der Netzhautdefekte bieten. Das Retina-Patch soll epiretinal auf dem Netzhautdefekt
platziert und durch Proliferation der in der Retina vorhandenen Müllerzellen (Gliazel-
len) in die Poren des Patchs ortsstabil fixiert werden. In dieser Arbeit wurde texturier-
tes Silikon (TS) als Basismaterial zur Entwicklung des Retina-Patchs untersucht. Dabei
wurde eine Drei-Stufen-Strategie verfolgt: (1) Biokompatibilisierung von TS, (2) in vitro-
Besiedlung mit Standardzelllinien, (3) in vivo-Implantation am Tiermodell.
Texturiertes Silikon, das im großtechnischen Maßstab zur Herstellung von silikontex-
turierten Mammaimplantaten verwendet wird, ist durch eine unporige und eine offen-
porige Seite (Asymmetrie) gekennzeichnet. Die Oberflächentextur des Silikons ist durch
eine Vielzahl von Poren gekennzeichnet. Der Porendurchmesser variiert in einem Grö-
ßenbereich von 37-518 µm. Der mittlere Porendurchmesser beträgt 84 µm. Kleinere Poren
mit Durchmessern zwischen 60 und 90 µm sind am häufigsten vertreten. Die Ungleich-
mäßigkeit in der Porengrößenverteilung hat ihre Ursache im Herstellungsprozess.
Mittels Kontaktwinkelmessungen wurde im Langzeitversuch (über ein Jahr) die Stabi-
lität der Hydrophilierung von TS nach Oberflächenmodifikation nachgewiesen. Pfropf-
copolymerisation mit Allylamin (Kontaktwinkel 67,8°) und COOH-Funktionalisierung
(3,6°) waren die einzigen Modifikationsverfahren, die zu einer langzeitstabilen Hydro-
philierung von TS führten. Die Langzeitstabilität der Hydrophilierung durch COOH-
Funktionalisierung ist nur bei Lagerung in Wasser gewährleistet. Plasmabehandlung mit
Sauerstoffplasma und anionische Funktionalisierung bewirkten hingegen keine Hydro-
philierung des texturierten Silikons. Plasmasterilisation mit Wasserstoffperoxidplasma
erhöhte die Hydrophobizität von texturiertem Silikon.
Der Einfluss der Oberflächenmodifikation auf die Proteinadsorption auf der TS-Ober-
fläche ist nachgewiesen worden. Auf plasmabehandeltem TS adsorbiert eine signifikant
größere Proteinmenge als auf unmodifiziertem oder aminfunktionalisiertem TS.
Mittels EDC/NHS-Methode konnte BSA auf COOH-funktionalisiertem texturierten Si-
likon kovalent immobilisiert werden (18,1 Moleküle/10 nm2). Durch Quervernetzung
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ließ sich eine 1,64-fach höhere Proteinmenge binden. Die COOH-Dichte auf TS betrug
850,0 Moleküle/10 nm2.
Das in vitro-Wachstum vonGliazellen (U373-Astrozyten) als Modellzellen für einen Teil
der Zellpopulation in der Retina auf texturiertem Silikon (TS) wurde durch Sterilisati-
on, Porengröße und Proteintyp beeinflusst. Dabei bewirkte die Plasmasterilisation eine
signifikante Steigerung von Zelldichte und Stoffwechselaktivität auf TS gegenüber der
Dampfsterilisation. Des Weiteren wuchsen Gliazellen in größere Poren (Durchmesser >
50 µm) als Ganzes ein und waren auch über einen längeren Zellkulturzeitraum in diesen
Poren stoffwechselaktiv. In kleinere Poren hingegen wuchsen die Gliazellen lediglich mit
ihren Zellausläufern ein. Schließlich ließ sich feststellen, dass durch BSA-Beschichtung
im Gegensatz zur Kollagen-I-Beschichtung die Stoffwechselaktivität von U373-Zellen auf
TS signifikant gesteigert werden konnte.
in vitro-Untersuchungen wiesen eine Steigerung von Zelldichte und Zellspreading von
U373- und L929-Zellen auf PDMS durch anionische Funktionalisierung nach. Hierbei be-
wirkte ein niedriger Funktionalisierungsgrad (25-50 %) eine signifikant höhere Zelldichte
als ein hoher (100 %). Des Weiteren wurde das Zellspreading von L929-Fibroblasten mit
höher werdendem Funktionalisierungsgrad geringer.
Die vorliegenden Ergebnisse beweisen in vitro, dass die epiretinale Befestigung von tex-
turiertem Silikon durch Gliazellen prinzipiell machbar ist. Somit sind die Grundlagen für
die Entwicklung der ophthalmologischen Applikation Retina-Patch gelegt. Der Exkurs in
das Projekt Retina-Stimulator zeigt, dass die epiretinale Fixierung von laserperforierten
Silikonfolien durch Einsprossung retinalen Gewebes in die Poren der Folien am Tiermo-
dell Kaninchen in vivo erfolgreich ist. Dieses Ergebnis ist für das texturierte Silikon in
zukünftigen in vivo-Versuchen zu verifizieren. Die Verwendung von texturiertem Silikon
für andere Applikationen (Medikamententräger) ist bei der Weiterentwicklung ebenfalls
zu erörtern.
Summary
Retinal detachment (RD) and proliferative vitreoretinopathy (PVR) are serious eye disea-
ses and lead to visual lost and blindness. They are caused by retinal breaks and foramina.
The consequence is that the neurosensoric retina detaches from retinal pigment epitheli-
um. Retina-Patchs in form of open-porous foils of polydimethylsiloxane (PDMS) could be
a new possibility for closing the retinal breaks. It is intended that the Retina-Patch will be
placed epiretinally at the retinal break and be fixed by proliferation of Müller cells (glial
cells) located in the retina in the pores of the Retina-Patch. In this study, it was investiga-
ted whether textured silicone (TS) complies with the basic requirements to use it for the
development of the ophthalomologic product Retina-Patch.
Textured silicone is manufactured by the company Polytech-Silimed (Dieburg, D) in
large-scale amount for the production of silicone-textured mamma implants. Samples of
this material were provided by the company for this study. The textured silicone is charac-
terized by non-porous and a porous side. The experimental part of this study worked on
the physico-chemical and of TS and the growth of glial cells on this material in vitro. In de-
tail, the micro structure of the surface texture, the hydrophilization of TS through surface
modification, and the covalent protein immobilization were investigated. Furthermore,
the cell growth behavior of glial cells were analyzed with the model of the cell line U373
(humane astrocytes). A further focus of this study was the investigation of the influence
of anionic functionalization on the cell growth with the cell lines U373 and L929 (mice
fibroblasts).
The surface texture of TS is characterized by a big amount of pores. The pore size varies
between 37 and 518 µm. The mean of the pore size is 84 µm. Small pores (60-90 µm) are
most frequent. The inhomogeneity of the pore size distribution is caused by the manufac-
turing process.
With contact angle measuring, the stability of the hydrophilization of TS through sur-
face modification was proved. Graft co-polymerization with allylamine and functionali-
zation with carboxyl groups are the only modification methods to hydrophilize TS long-
term. The long-term stability of the hydrophilization through COOH-functionalization
is only maintained under storing in water. Plasma treatment with oxygen plasma and
anionic functionalization did not hydrophilize TS. Plasmasterilization with hydrogen-
peroxide plasma increased the hydrophobicity of TS.
XIV Summary
The influence of surfacemodification on the proteinadsorption of TS is proved. On plas-
ma modified TS, a protein amount significantly higher than on unmodified resp. amin-
functionalized TS is adsorbed.
With EDC/NHS method, BSA could be covalently immobilized on TS functionalized
with carboxyl groups (18,1 molecules/10 nm2). With cross-linking, a 1,64-fold higher
protein amount could be immobilized. The density of carboxyl groups was 850 mole-
cules/10 nm2.
The in vitro growth of glial cells (U373 cells) as model cells for a part of the retinal cell
population on textured silicone was influenced by sterilization, pore size, and protein
type. Plasmasterilization increased significantly cell density and physiologic activity in
contrast to steam sterilization. Furthermore, glial cells grew in larger pores (> 50 µm)with
the whole cell body and were physiologically active with these pores. In smaller pores,
the glial cells proliferated only with the pseudopodes. In addition, BSA coating increased
significantly the physiological activity of U373 cells in long-term in contrast to collagen I
coating.
in vitro studies demonstrated the increasing of cell density and cell spreading of U373
and L929 cells on PDMS after anionic functionalization. Low degrees of functionalizati-
on (25-50 %) increased significantly the cell density in contrast to high degrees (100 %).
Furthermore, the cell spreading decreased with increasing functionalization degree.
The results of this study demonstrate in vitro that textured silicone can be fixed epi-
retinally by glial cells. This is the fundament for the development of the ophthalmologic
application retina-patch. The digression to the project retina-stimulator demonstrates that
the epiretinal fixation of laserperforated silicone foils by tissue ingrowth in the pores of
the foils is successfull in vivo on the animalmodel rabbit. This result has to be verifiedwith
textured silicone in future investigation. The use of textured silicone in other applications
(e. g. drug delivery system) has to be considered in further development, too.
1 Einleitung
1.1 Netzhautablösung
1.1.1 Allgemeines
In den westlichen Industrienationen leiden fünf bis sieben Prozent der Bevölkerung an
einer Netzhautablösung (Ablatio retinae oder Amotio retinae) mit einer jährlichen Inzi-
denz von 1,79:10 000 (Lane et al. 2003; Rowe et al. 1999). Allein in Deutschland werden
jährlich über 20 000 Patientenmit Netzhautablösung vollstationär behandelt (Statistisches
Bundesamt 2001).
Patienten mit Netzhautablösung beschreiben als Symptom häufig einen „schwarzen
Vorhang, der sich vor das Auge schiebt“. Risikofaktoren für eine Netzhautablösung sind
genetische Veranlagung, starke Myopie, Aufpralltrauma, diabetische Retinopathie, Netz-
hautablösung am anderen Auge usw.
Es gibt unterschiedliche Ablatio-Formen, denen allen die Lösung der Verbindung zwi-
schen neurosensorischer Retina und retinalem Pigmentepithel (RPE) gemeinsam ist. Die
Degeneration der in den abgelösten Retinabereichen lokalisierten Photorezeptoren führt
zur Visusminderung beim betroffenen Auge. Unbehandelt kann die Netzhautablösung
das gesamte Auge erfassen und so zu dessen völliger Erblindung führen. Eine frühzeiti-
ge Therapie ist daher dringend notwendig (Reim 1996).
In pathogenetischer Hinsicht unterscheidet man folgende Formen der Netzhautablö-
sung:
• rhegmatogene Netzhautablösung
• nichtrhegmatogene Netzhautablösung mit der weiteren
Unterscheidung zwischen:
– traktive Netzhautablösung
– exsudative Netzhautablösung
1.1.2 Rhegmatogene Ablatio retinae
Der am häufigsten vorkommende Ablatio-Typus ist die rhegmatogeneAblatio. Sie entsteht
spontan oder traumatisch bedingt. Esmüssen folgende drei akute pathologische Faktoren
gleichzeitig im Auge vorliegen, um eine rhegmatogene Ablatio auszulösen (Abb. 1.1):
• Netzhautdefekt in Form von Rissen (Rupturen) oder Löchern (Foramina). Dabei
stellen Risse den größeren Risikofaktor für das Auslösung einer Ablatio dar.
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• Traktionskräfte, die einen retinalen Riss hervorrufen können.
• Vitreale Flüssigkeit
Vorläufer der rhegmatogenen Ablatio ist eine PVD (posteriore Glaskörperablösung,
engl.: proliferative vitreous detachment), die bei hohem Alter oder bei starker Myopie
gehäuft auftritt. Nach partieller Verflüssigung des Glaskörpers im Verlauf einer PVD kon-
trahieren vitreale Kollagenfasern und bewirken dadurch das Aufreißen der posterioren
Glaskörperrinde und den Eintritt der Glaskörperflüssigkeit in den Zwischenraum zwi-
schen Retina und Pigmentepithel. Die Kontraktion der vitrealen Kollagenfasern erhöht
gleichzeitig die Zugkräfte an den Verbindungspunkten zwischen Retina und Glaskörper,
was in 10 % der PVD-Fälle zu einem Netzhautdefekt führt. Die vitreale Flüssigkeit dringt
über den Netzhautdefekt in den subretinalen Spalt und trennt die Photorezeptoren und
das RPE, dessen Zellausstülpungen die Außenglieder der Photorezeptoren umschließen,
voneinander. Die Nährstoffversorgung für die Photorezeptoren durch das RPE ist damit
nicht mehr gewährleistet, so dass es schließlich zur Photorezeptordegeneration und da-
mit zur Erblindung an den abgelösten Stellen kommt.
Abb. 1.1: Halbschematische Skizze zur
Entstehung einer rhegmatogenen Abla-
tio retinae, die durch drei gleichzeitig vor-
liegende Faktoren ausgelöst wird: Netz-
hautdefekte in Form von Rissen oder Lö-
chern; Traktionskräfte infolge der Verkür-
zung von intravitrealen Kollagenfasern;
unterspülende Flüssigkeit, die aus dem
Glaskörper stammt und die Ablösung
potenziert.
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1.1.3 Traktionsbedingte Ablatio retinae
Die traktive oder traktionsbedingte Netzhautablösung wird dadurch verursacht, dass auf
die Netzhaut starke Traktionskräfte ausgeübt werden. Die Folge hiervon ist das Entste-
hen von Netzhautdefekten oder die direkte Ablösung der Retina vom RPE. Es werden
folgende Formen der traktiven Ablatio unterschieden:
• Traktion nach Trauma
• Traktion durch proliferative Vitreoretinopathie (PVR)
1.1.3.1 Traktion nach Trauma
Nach Perforation bzw. Penetration des Auges kommt es häufig zu einer strangförmigen
Narbe im Glaskörper, ausgehend von der Penetrationsstelle. Die Narbe kann sich durch
den Glaskörper ziehen und schließlich die gegenüberliegende Netzhautstelle erreichen.
In dem Fall übt die Narbe einen Zug auf die Netzhaut aus und hebt sie zeltartig ab. Es
liegt hierbei kein Netzhautdefekt vor.
1.1.3.2 Traktion durch PVR
Die proliferative Vitreoretinopathie (PVR) ist der Hauptgrund für Misserfolge bei der
chirurgischen Therapie von rhegmatogener Netzhautablösung (Ryan 1993, 1985) und
kommt in 5 bis 10 % aller Ablatio-Fälle vor (Girard et al. 1994). Es handelt sich hierbei
um entzündlich-proliferative Prozesse, denen folgende Risikofaktoren zugrunde liegen:
länger bestehende rhegmatogene Ablatio, Glaskörpereinblutungen,
Traumen, Riesenrissen, Aphakie, Uveitis, Behandlung von rhegmatogener Ablatio, vi-
treale Hämorrhagien (Cowley et al. 1989; Girard et al. 1994). Die PVR ist dadurch cha-
rakterisiert, dass im Glaskörper bzw. periretinal kontraktile zelluläre Membranen entste-
hen. Diese Membranen setzen sich aus RPE-Zellen, Gliazellen, Fibroblasten und Makro-
phagen zusammen (Clarkson et al. 1977; Daicker and Guggenheim 1979; Johnson and
Foulds 1977; Machemer et al. 1978). Die kontraktilen Membranen durchziehen den ge-
samten Glaskörper und sind partiell mit der Retina verwachsen. Im Verlauf der Erkran-
kung schrumpfen die Membranen, so dass sie die Retina über die Verwachsungspunkte
mit der Retina vom RPE wegziehen. Die Schrumpfung vollzieht sich innerhalb weniger
Wochen und hat eine Windblütenablatio zur Folge, die durch die Bildung eines Trichters
der abgehobenen Netzhaut über der Papille charakterisiert ist.
Die Pathogenese der PVR hat eine derartige Ähnlichkeit mit einem Wundheilungs-
prozess, dass Weller et al. (1990) die Frage stellten, ob die PVR nicht eine Wundheilung
am falschen Platz sei. Voraussetzung für eine PVR ist das Vorhandensein eines Netz-
hautdefektes, der in vielen Fällen durch den natürlichen Wundheilungsprozess unter
maßgeblicher Beteiligung von Müllerzellen geschlossen wird. Aber in wenigen Fällen
entwickelt sich daraus eine PVR. Als Grund für diese wenigen Fälle werden im Allge-
meinen zwei Hauptfaktoren verantwortlich gemacht: zum einen RPE-Zellen, die maß-
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geblich an der Formierung der kontraktilen Membranen beteiligt sind, und zum anderen
ein hoher Entzündungsgrad mit Zusammenbruch der Blut-Retina-Schranke. Letzteres er-
möglicht das Einsickern von Wachstumsfaktoren aus dem Blut in den Glaskörperraum.
DieWachstumsfaktoren wiederum stimulieren dieMigration verschiedener Zellen in den
Glaskörperraum, wie z. B. PDGF (PlateletDerived Growth Factor), das die Migration von
RPE-Zellen stimuliert (Wiedemann 1992; Campochiaro and Glaser 1985; Campochiaro
et al. 1984, 1994). Die RPE-Zellen ihrerseits sezernieren Wachstumsfaktoren und Zytoki-
ne, wie PDGF, Interleukin 6 (IL-6) etc., welche die Migration der RPE-Zellen und deren
Umformung in fibroblastenartige Zellen induzieren (Tanihara et al. 1992, 1993). Neuere
Studien haben darüber hinaus eine herausragende Beteiligung von Müllerzellen (Kap.
3.3) an der Bildung von periretinalen Membranen nachgewiesen (Guidry 2005; Fisher
et al. 2005). Demnach werden in einem Zusammenspiel zwischen RPE-Zellen und Mül-
lerzellen die an der Bildung der periretinalen Membranen beteiligten Zellen zur Migrati-
on in Richtung Glaskörperraum stimuliert.
1.1.4 Exsudative Netzhautablösung
Infolge von Entzündungen der Uvea, wie z. B. HARADAsche Krankheit, von Chorioidea-
tumoren oder Schwangerschaftstoxikosen kommt es zur Schädigung des RPE und zur
Exsudation von Flüssigkeit aus der Chorioidea. Die chorioideale Flüssigkeit dringt über
das geschädigte RPE in den subretinalen Spalt und induziert somit die Netzhautabhe-
bung. Bei Netzhautablösungen diesen Typs spricht man von exsudativen Netzhautablö-
sungen. In seltenen Fällen führt die exsudative Netzhautablösung zu einer PVR (Pastor
1998).
1.2 Moderne Netzhautchirurgie
Die Therapie der Netzhautablösung (RD) muss so schnell wie möglich erfolgen. Denn
die RD bleibt in den meisten Fällen nicht lokal begrenzt und kann leicht das gesamte
Auge erfassen. Im Jahre 1918 wurde die operative Behandlung von Ablatio retinae durch
den Genfer Ophthalmologen JULES GONIN eingeführt und etabliert. Gonin zeigte das für
die Ablatiotherapie wichtige Prinzip, wonach der Verschluss des Netzhautdefektes den
entscheidenden Schritt darstellt. Damit wird verhindert, dass weiterhin Glaskörperflüs-
sigkeit in den subretinalen Spalt eindringt bzw. Zellen aus dem RPE und der Aderhaut
in den Glaskörperraum eindringen. Gleichzeitig ist beim netzhautchirurgischen Eingriff
die Wiederanlage der Retina zu erreichen. Im Falle von exsudativer Netzhautablösung
genügt oft die Beseitigung der Grunderkrankung und geht einem eventuell folgenden
netzhautchirurgischen Eingriff voraus.
Die zurzeit praktizierten Therapien können prinzipiell in folgende Kategorien einge-
teilt werden:
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• extraokulare Operationstechniken
• intraokulare Operationstechniken
1.2.1 Extraokulare Netzhautchirurgie: Sklerale Bucklungschirurgie
In einfachen Fällen von Ablatio retinae, bei denen z. B. wenige Netzhautdefekte vorlie-
gen, werden extraokulare Operationstechniken eingesetzt. Das Mittel der Wahl hierbei ist
die extraokulare segmentale Plombenchirurgie mittels skleraler Bucklung. Die Plomben-
chirurgie wurde vom Düsseldorfer Ophthalmologen CUSTODIS erdacht und im Jahre
1948 verwirklicht. Das Prinzip der skleralen Bucklung ist, den Netzhautdefekt von außen
durch Eindellung der Sklera zu schließen, so dass zum einen keine Flüssigkeit über den
Defekt in den subretinalen Spalt eindringen kann. Zum anderen legt sich die Aderhaut
auf die Rückseite der Retina, so dass Retina und Aderhaut zusammen vernarben können.
Die Eindellung der Sklera wird heute durch das Aufnähen einer Silikonschaumplombe
auf der Sklera durchgeführt. Die Plombenoperation ist in den Fällen erfolgversprechend,
in denen wenige Netzhautlöcher vorhanden sind. Bei Vorliegen mehrerer Netzhautfora-
mina wird eine Gürtelplombe oder Cerclage aufgenäht. Die Cerclage ist ein Silikonband,
mit dem der Bulbus gürtelförmig in Äquatorialebene abgeschürt wird, um die Netzhaut-
peripherie, in deren Bereich meist die Netzhautlöcher lokalisiert sind, abzuriegeln (Kam-
pik et al. 2002).
Die Vernarbung zwischen Retina und Aderhaut wird meist durch Kryopexie oder Pho-
tokoagulation unterstützt. Bei der Kryopexie (Kältebehandlung) wird vor dem Aufnähen
der Plombe um das Netzhautloch eine Kryosonde herumgeführt. Durch die Kälteeinwir-
kung (bis - 89 °C) wird eine fokale entzündliche Reaktion in der Retina hervorgerufen, die
zu einer Vernarbung an den behandelten Stellen führt. Die vorhandene subretinale Flüs-
sigkeit wird durch Resorption durch das RPE oder mittels Drainage entfernt, so dass sich
die Netzhaut wieder anlegt. Ein ähnlicher Vorgang liegt bei der Photokoagulation vor, bei
der statt mit der Kryosonde der Netzhautdefekt mit Hilfe eines Lasers lokal abgeriegelt
wird.
Die sklerale Bucklung ist mit einigen postoperativen Komplikationen verbunden. So
kann es zu sekundären Glaukomen (Perez et al. 1976), chorioidalen Ödemen (Packer
et al. 1983; Valone and Moser 1986) oder PVR (Campochiaro et al. 1985) kommen.
1.2.2 Intraokulare Netzhautchirurgie
Bei komplizierteren Fällen von Netzhautablösung oder bei PVR erweist sich die sklerale
Bucklung als nicht sehr erfolgreich. Hier werden intraokulare Operationstechniken einge-
setzt. Zu den komplizierteren Fällen von RDwerden solche gezählt, bei denen sehr große
Netzhautdefekte (Riesenrisse, Orarisse) und zentral liegende Netzhautforamina sowie
exsudative und traktive Netzhautablösung vorliegen.
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Grundlage für die intraokulare chirurgische Therapie von kompliziertenNetzhautablö-
sungen ist die Pars-plana-Vitrektomie (PPV). Dabei wird zunächst der Glaskörper partiell
oder vollständig entfernt (Vitrektomie), was am besten nach enzymatischer Verflüssigung
des Glaskörpers funktioniert (Hesse and Kroll 1999). Anschließend werden die betrof-
fenen Stellen auf der Retina mittels Endolaserkoagulation abgeriegelt. Schließlich wird
durch eine Tamponade die Retina zur vollständigen Entfaltung gebracht und wieder an-
gelegt. Als Tamponademittel stehen Gase, z. B. Perfluormethan oder Schwefelhexafluo-
rid, sowie Silikonöle bzw. flüssige Perfluorcarbone, z. B. Perfluorodecalin, zur Verfügung.
Gase binden N2 des Blutes und expandieren dadurch. Sie werden vom Gewebe langsam
resorbiert. Die Gase haben denNachteil, dass eine entsprechende postoperative Lagerung
des Patienten notwendig ist, die über Wochen andauern kann. Somit ist die Endotampo-
nade mit langsam resorbierbaren Gasen bei sehr jungen oder sehr alten Patienten nicht
empfehlenswert. Außerdem ist festgestellt worden, dass es in 30 % der Fälle zu faltigen
Aufwerfungen in der Makularegion kommt (Lopez and Chang 1992).
Demgegenüber sind Tamponadeeffekt und Sehschärfe bei Verwendung von Silikonöl
besser (The Silicone Study Group 1992). Der langfristige Verbleib von Silikonöl im Au-
ge führt allerdings zu intraokularem Überdruck, faltigen Aufwerfungen in der Makula,
Keratopathie und sekundären Glaukomen (Pastor 1998; Popovic Suic et al. 2005). Die
langfristige Tamponade mit Perfluorcarbonen führt unter anderem zur Bildung von prä-
retinalenMembranen und damit zur traktiven Netzhautablösung (Miyamoto et al. 1986).
Beim langfristigen Einsatz von Perfluordecalin wurde eine massive Retina-Atrophie be-
obachtet (Velikay et al. 1993). Außerdem besteht die Gefahr, dass ein Teil der Tampona-
denflüssigkeiten zwischen Retina und RPE gelangen kann, wo sie schwer zu entfernen
sind.
Silikonöl und schwere Flüssigkeiten müssen also in einer zweiten Operation entfernt
werden. Dies zieht allerdings in 9 % der Fälle Wiederablösungen nach sich, da der Tam-
ponadeeffekt verloren geht (Silicone Oil Study Group 2004). In neueren Forschungspro-
jekten werden Hydrogele als Glaskörperersatz untersucht. Hydrogele können über eine
kleine Inzision ins Auge eingeführt werden und quellen dort um bis zu 80 %.
2 Problemstellung
Die beschriebenen Probleme in der Netzhautchirurgie, wie die beschriebenen Kompli-
kationen, erfordern neue Lösungsansätze. Ein möglicher Lösungsansatz besteht in der
Entwicklung eines Retina-Patchs zum Verschluss von Netzhautdefekten. Wesentliche
Grundlagen hierzu wurden im Projekt Adhäsions- und Proliferationsuntersuchungen an
oberflächenmodifizierten Polymerfolien an der Netzhaut erarbeitet, das von der Deutschen
Forschungs-Gemeinschaft gefördert wurde. Die Ergebnisse aus diesem Projekt werden
in dieser Arbeit zusammenfassend dargestellt.
Das Retina-Patch soll über dem Netzhautdefekt platziert werden und ihn permanent
verschließen. Der permanente Verschluss setzt voraus, dass das Patch aus einem nicht
abbaubaren Biomaterial besteht. Polydimethylsiloxan-Elastomere (Silikone) besitzen die
entsprechenden Eigenschaften. Sie sind durch chemische Inertheit, Sauerstoffpermeabi-
lität und Transparenz gekennzeichnet. Zudem sind Silikone toxikologisch häufig unbe-
denklich. Deshalb werden sie in der Ophthalmologie vielfach eingesetzt. Weitere Infor-
mationen zu den Silikonen sind in Kapitel 3.5 zusammengefasst.
Die ortsstabile Fixierung des Retina-Patchs auf der Netzhaut soll über die Proliferation
von Müllerzellen (Gliazellen) der Retina in Poren des Patchs erfolgen. Asymmetrische
Silikone mit einseitiger offenporiger Struktur sind hierfür einzusetzen, damit die zum
Glaskörper hin weisende unporige Seite die Müllerzellproliferation mechanisch stoppt.
Das Einwachsen der Müllerzellen in die offenporige Struktur des Patchs führt schließlich
zu einer mechanisch stabilen Verbindung, die das Patch epiretinal ortsstabil fixiert.
In der vorliegenden Arbeit wurde texturiertes Silikon (TS), das im großtechnischen
Maßstab zur Herstellung von silikontexturierten Mammaimplantaten produziert wird,
physikochemisch und biologisch in vitro dahin gehend untersucht, ob es als Retina-Patch
eingesetzt werden kann. Ein wesentliches Problem bei Silikonen im Allgemeinen sind
ihre hydrophoben Oberflächeneigenschaften, die oft zu unerwünschter Proteinadsorpti-
on und damit zu unerwünschten Fremdkörperreaktionen führen. Die Experimente der
vorliegenden Arbeit berücksichtigen deshalb auch Konzepte zur Hydrophilierung und
somit zur Biokompatibilisierung von TS.
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Bei der Entwicklung des Retina-Patchs wird eine Drei-Stufen-Strategie verfolgt:
1. Untersuchung der Materialeigenschaften von texturiertem Silikon im Hinblick auf
Konzepte zur Biokompatibilisierung
2. in vitro-Besiedlung mit den Standardzelllinien U373 und L929 zur Abschätzung so-
wie Übertragung der Ergebnisse auf die Zielzelle Müllerzelle
3. Implantation im Tiermodell in vivo
Die Experimente der vorliegenden Arbeit konzentrieren sich auf die ersten beiden
Punkte und umfassen konkret sowohl die physikochemische als auch die biologische
Charakterisierung von texturiertem Silikon (TS). Folgende Punkte wurden untersucht:
• Mikrostruktur der Oberflächentextur von TS
• Einfluss von Oberflächenmodifikationen auf die Benetzbarkeit von TS
• Adsorptive und kovalente Proteinimmobilisierung auf TS
• Wachstum der Standardzelllinien U373 (Gliazellen) und L929 (Fibroblasten) auf TS
in Abhängigkeit von der Sterilisation, Mikrostruktur und Proteincoating
• Einfluss von anionischer Oberflächenfunktionalisierung auf das Zellwachstum auf
Silikon im Allgemeinen
• Implantation von laserperforierten Silikonfolien in ein Kaninchenauge in vivo
3 Grundlagen
3.1 Das Auge: Anatomie und Physiologie
Das Auge ist das Organ für die Photorezeption (Dudel et al. 1996; Wehner and Geh-
ring 1995). Im Tierreich haben sich im Laufe der Evolution viele Formen und Komplexi-
tätsgrade des Auges gebildet, darunter einfache Becheraugen bei den Turbellarien bzw.
Lochkameraaugen bei Nautilus oder auch Komplexaugen bei Arthropoden sowie Einzel-
linsenaugen bei den Vertebraten und Cephalopoden. Während die Becheraugen nur zur
qualitativen Lichtdetektion befähigen, ermöglichen Linsenaugen die detaillierte Wahr-
nehmung der Umwelt.
Phylogenetisch ist das Auge mehrfach entstanden, was mit ein Grund für die Vielfalt
an Augenformen ist. Unter den vielen Formen ist das Linsenauge der Wirbeltiere und
Cephalopoda am kompliziertesten gebaut und ist evolutiv gesehen als Letztes entwickelt
worden. Ontogenetisch geht das Auge der Vertebraten aus dem Ektoderm und dem Me-
soderm hervor.
Das menschliche Linsenauge ist durch einen komplizierten Aufbau gekennzeichnet,
indem das Auge nicht nur Lichtreize aufnimmt und weiterleitet, sondern vor der Weiter-
leitung noch vielfach vorverarbeitet (Abb. 3.1). Ein Beispiel für eine solche Vorverarbei-
tung sind die On-Off-Zentren der Retina, in denen Lichtkontraste durch wechselseitige
Beeinflussung von Amakrin- undHorizontalzellen verstärkt werden können (Dudel et al.
1996).
Der Bulbus des menschlichen Linsenauges besteht aus einem dioptrischen Teil und
einem lichtaufnehmenden Teil. Der dioptrische Teil besteht aus Cornea, Linse und Glas-
Abb. 3.1: Schematischer Horizontalschnitt durch das mensch-
liche Linsenauge in Höhe des Sehnervabgangs.
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körper, hat eine Brechkraft von 58 Dioptrien, zu der die Corneamit ungefähr 42 Dioptrien
den größten Beitrag leistet, und ermöglicht die Fokussierung des einfallenden Lichts auf
die Retina, vornehmlich auf die Stelle schärfsten Sehens, die Fovea centralis. Über die Zili-
armuskulatur ist die Brechkraft der Linse variierbar und damit die Akkommodation auf
verschieden weit entfernte Objekte möglich. Der lichtaufnehmende Teil, die Retina, wird
im folgenden Abschnitt detaillierter beschrieben.
3.2 Aufbau der Retina
Die Netzhaut (Retina) bedeckt die gesamte hintere und seitliche Wand des Augenbulbus
bis hin zur Ora serrata, wo sie sich im nichtpigmentierten Ziliarepithel fortsetzt (Abb.
3.1). Die Retina ist lediglich im Bereich der Ora serrata und am blinden Fleck fest mit
dem darunterliegenden retinalen Pigmentepithel (RPE) verbunden, während sie im übrigen
Bereich durch Hineinstülpen der Außenglieder der Photorezeptoren in das RPE hinein
mehr oder weniger fest dem RPE aufliegt. Auf der dem RPE abgewandten Seite ist die
Retina in Kontakt mit dem Glaskörper. Die Retina hat an der Ora serrata eine Dicke von
100 µm, am Äquator 200 µm und um den Sehnerv herum 560 µm. Zwischen Retina und
RPE befindet sich der subretinale Spalt, der bei manchen Erkrankungen, wie z. B. bei der
Netzhautablösung, klinisch eine sehr wichtige Rolle spielt (Kap. 1.1).
Die Netzhaut wird histologisch-anatomisch in sechs Schichten unterteilt (Abb. 3.2):
Nervenfaserschicht, Ganglienzellschicht, innere plexiforme Schicht, innere Körner-
schicht, äußere plexiforme Schicht, äußere Körnerschicht. Die Retina wird nach vitreal
durch die Membrana limitans interna und nach skleral durch die Membrana limitans ex-
terna begrenzt. Diese beiden Grenzschichten werden von denMüllerzellen gebildet (Kap.
3.3).
Funktional gesehen, besteht die Netzhaut aus einer Vielzahl verschiedener Zelltypen,
die den komplexen Vorgängen bei Erzeugung von Farb- und Formensehen Rechnung
tragen. Photorezeptoren, Amakrinzellen, Horizontalzellen und Bipolarzellen sind für die
Lichtabsorption und die Verstärkung bzw. Abschwächung von Lichtsignalen zuständig.
Die nachgeschalteten Ganglienzellen leiten die Lichtsignale in Richtung des visuellen
Cortex weiter. Die RPE-Zellen sorgen durch Lichtabsorption für die Reduktion von Streu-
licht und des Weiteren für die Erneuerung des in den Außensegmenten der Photorezep-
toren lokalisierten Chromophors sowie für den Abbau von Stoffwechselendprodukten
(Dudel et al. 1996).
Ein weiteres Strukturelement der Retina sind die Gliazellen. Neben den Müllerzellen
(Kap. 3.3) finden sich Astrozyten und Mikrogliazellen in der Retina. Fibröse Astrozy-
ten befinden sich häufig in der Nervenfaserschicht in Verbindung mit Blutgefäßen und
zeigen eine sternförmige Morphologie. Sie spielen bei gliotischen Prozessen und bei der
Entstehung von PVR eine wichtige Rolle (Schitzner 1989).
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Mikrogliazellen kommen am häufigsten in der inneren plexiformen Schicht vor und
sind mesodermalen Ursprungs. Sie werden hauptsächlich bei pathologischen Prozessen
in der Retina aktiv (Wolter 1955).
Abb. 3.2: Querschnitt durch die Retina als Schemazeichnung. Die Membrana limitans interna (Glaskörper-
seite) und die M. l. externa (Sklera-Seite) begrenzen anatomisch die Retina. Neben dem schichtenartigen
Aufbau der Retina fallen besonders die Müllerschen Stützzellen auf, die sich über den gesamten Quer-
schnitt erstrecken. Die Enden der Müllerzellen bilden die Mm. l. interna und externa. (In Anlehnung an
Reichenbach (2002))
3.3 Müllersche Gliazelle
Die Müllerschen Gliazellen oder kurz: Müllerzellen sind die dominierende Gliazellart in
der Retina von Wirbeltieren. Sie durchziehen die gesamte Dicke der Retina und bilden
mit ihren Endgliedern die Membrana limitans interna (vitreale Seite) bzw. die Membrana
limitans externa (sklerale Seite). Müllerzellen kommen in der Retina in einer Dichte von
20 000 bis 30 000 Zellen pro mm2 vor (Reichenbach 2002). Das Neuron-zu-Müllerzell-
Mengenverhältnis beträgt beim Menschen 14,37. Wie alle Gliazellen entstehen sie onto-
genetisch aus den neuroektodermalen Stammzellen der Neuralplatte. Die Endfüße der
Müllerzellen bilden die Membran limitans interna, die die Retina zum Glaskörperraum
hin anatomisch abschließt. Im Gegensatz zu den übrigen Makrogliazellen des Organis-
mus weisen Müllerzellen alle drei möglichen Fortsatztypen auf und bewältigen Funk-
tionen, die z. B. im Gehirn von mehreren kooperierenden Gliazelltypen wahrgenommen
werden.
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DieMüllerzellen üben folgende Funktionen aus: Regulierung des Energiestoffwechsels,
glio-neuronalen Signalaustausch, Kontrolle des extrazellulären Raums, Transmitter-Re-
cycling, Signaltransport, Aufrechterhaltung der Kalzium-Homöostase (Newman 1985;
Riepe and Norenburg 1977; Sarthy 1982; Wen and Oakley 1990).
Die Müllerzellen gewinnen hauptsächlich ihre Energie durch Glykolyse, während die
Photorezeptoren ihre Energie über die oxidative Phosphorylierung beziehen. Das für
Letzteres notwendige Pyruvat wird von den Müllerzellen bereitgestellt, so dass einer-
seits die Energieversorgung der Photorezeptoren aufrechterhalten und andererseits eine
laktatbedingte Ansäuerung des Müllerzellzytoplasmas vermieden wird. Darüber hinaus
wird das beim oxidativen Stoffwechsel anfallende CO2 von den Müllerzellen abtranspor-
tiert. Des Weiteren sorgen die Müllerzellen für das Abfangen von schädlichen Radikalen
und für den Transport von verbrauchtem Sehfarbstoff (Reichenbach 2002).
Müllerzellen spielen eine große Rolle bei der Entstehung von Retinaerkrankungen. Sie
sind beteiligt an hepatischer Retinopathie, neuronalen Ektopien, Retinoschisis. Besonders
zu erwähnen ist ihre Beteiligung an der Entstehung von Netzhautablösungen durch Zell-
proliferation (Fisher et al. 2005; Guidry 2005). Die Müllerzellproliferation durchläuft
zwei Phasen, wobei zunächst postmitotische Müllerzellen zu Radialgliazellen entdiffe-
renzieren. Anschließend kommt es zur Hyperplasie bzw. Proliferation. Wenn diese Proli-
feration nicht gehemmt wird, so werden andere Zellen (Endothelzellen, RPE-Zellen, etc.)
zur Proliferation bzw. zur Migration veranlasst. Es entstehen periretinale Membranen,
die eine PVR verursachen (Kap. 1.1.3.2).
3.4 Tissue-Engineering und Biomaterialwissenschaften
Pathologisch veränderte Organe werden vielfach durch Organtransplantation therapiert.
Nachteile hierbei sind unter anderem Organabstoßung von Seiten des Empfängers, ethi-
sche Probleme, etc. Eine Alternative zur Transplantion bietet das Tissue-Engineering. Dar-
unter versteht man die „Anwendung von Prinzipien und Methoden der Ingenieur- und
der Lebenswissenschaften zum fundamentalen Verständnis von Struktur-Funktions-Be-
ziehungen in normalen und krankhaften Säugetiergeweben und die Entwicklung von
biologischen Substituten, welche Gewebefunktionen wiederherstellen, aufrechterhalten
oder verbessern“(Patrick et al. 1998). In der Praxis bedeutet das, dass Implantate mit
Hilfe lebender Zellen in Kombination mit natürlichen oder synthetischen Biomaterialien
entwickelt werden. Hierbei arbeitenMediziner, Ingenieure und Biowissenschaftler multi-
und interdisziplinär zusammen.
Die systematisch-wissenschaftliche Tissue-Engineering-Forschung beginnt formal ge-
sehen 1987 nach Podiumsdiskussionen unter Ausrichtung durch den Engineering Directo-
rate of the National Science Foundation (NSF). Aus diesen Podiumsdiskussionen ging unter
anderem ein Workshop hervor, der vom 26. bis 29. Februar 1988 in Lake Tahoe, Kali-
fornien abgehalten wurde und in welchem der Terminus „Tissue-Engineering“ mit der
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Abb. 3.3: Ablauf der Verwachsung von periprothetischem Gewebe mit dem Implantat in schematischer
Darstellung. Zunächst lagern sich Wassermoleküle und hydratisierte Ionen an der Implantatoberfläche an.
Es erfolgt die Anlagerung von Proteinen auf dem so gebildeten Bioflüssigkeitsfilm. Dann treten Zellen des
periprothetischen Gewebes über zellmembranständige Proteine mit der Proteinschicht des Implantats in
Verbindung. Schließlich verwächst das Gewebe mit dem Implantat.
oben genannten Definition begrifflich gefasst wurde (Skalak and Fox 1988). Mittlerweile
ist das Tissue-Engineering ein stark bearbeitetes Forschungsfeld, was dem Bedarf an Im-
plantaten für therapeutische Zwecke Rechnung trägt. Allein in den USA werden jährlich
600 Millionen US-Dollar für die Entwicklung neuer Tissue-Engineering-Produkte ausge-
geben (Stand 2001) (Lysaght and Reyes 2001)).
Beim Tissue-Engineering werden folgende drei therapeutische Strategien zur Behand-
lung von erkranktem oder beschädigtem Gewebe angewendet (Griffith and Naughton
2002):
• Implantation frisch isolierter oder kultivierter Zellen
• Implantation von Geweben, die in vitro aus Zellen und Scaffolds zusammengesetzt
wurden
• in situ-Regeneration von Gewebe
Bei den beiden erstgenannten Strategien besteht das Problem der Quelle, aus der Zellen
gewonnen werden können. Diese Quellen sind auf Leichen, neonatale Vorhäute, autolo-
ge, allogene oder xenogene Gewebe begrenzt (Hemperly et al. 2002). Die Primärkultur
dieser Zellen ist oft ein Problem, da diese Zellen fast immer dedifferenzieren und damit
ihren funktionellen Charakter verlieren (Koechlin et al. 1991; Minuth et al. 1997). Des
Weiteren ist bei der Verwendung allogener und xenogener Zellen die Immunsuppression
beim Patienten notwendig.
Bei der in situ-Regeneration von Gewebe wird das Biomaterial direkt am verletzten
Gewebe implantiert. Das umliegende Gewebe wird dahingehend stimuliert, dass es mit
dem Implantat verwächst. Somit wird das Gewebe zur Selbstregeneration angeregt. Das
Implantatmaterial ist meist in Form von Scaffolds, d. h. Polymere mit offenporiger bzw.
netzartiger Struktur. Diese Struktur ermöglicht es Zellen des periprosthetischenGewebes,
tief in das Implantat einzuwachsen. Damit wird eine ortsstabile Verankerung des Implan-
tats im Gewebe erreicht. Eine solche Strategie wird auch in der vorliegenden Arbeit bei
der Entwicklung des Retina-Patchs verfolgt. Denn auch das Retina-Patch hat scaffoldar-
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tige Eigenschaften, die für dessen ortsstabile Fixierung auf der Retina genutzt werden
sollen (Kap. 2).
Ein wichtiges Problem bei der Langzeitimplantation von Biomaterialien ist ihre lang-
fristige Integration im umgebenden Gewebeverband. Entscheidend hierbei ist die Inter-
aktion von Gewebezellen mit der Implantatoberfläche. Es liegt hierbei ein mehrstufiger
Prozess zugrunde, der von der anfänglichen Adsorption von Proteinen bis zum „An-
docken“ von Gewebezellen an diese Proteine abläuft (Abb. 3.3). Die physikalischen, to-
pographischen, chemischen und biochemischen Eigenschaften der Implantatoberfläche
beeinflussen Adhäsion, Spreading und Migration von Zellen (Anselme et al. 2000; Boy-
an et al. 1998; Degasne et al. 1999; Kasemo and Gold 1999). Mikroskalige Struktu-
ren beispielsweise haben einen Einfluss auf die Zellverankerung, während nanoskalige
Strukturen auf die Proteinadhäsion wirken. Der Tatsache, dass die Topographie einen
wichtigen Einfluss auf die Implantatintegration hat, wird aktuell u. a. durch die Verwen-
dung von ScaffoldsRechnung getragen. Hierbei handelt es sich umporöseMaterialien, die
aus natürlichen Materialien (z. B. Kollagen) oder synthetischen Polymeren (z. B. Polygly-
colide, Polylactide, etc.) hergestellt werden. Beispiele für den Einsatz solcher Scaffolds
sind: Hautersatz aus Kollagenmatrices, Wundauflagen aus Silikonschaum (Lau 2005),
Brustimplantate aus texturiertem Silikonkautschuk zur Brustrekonstruktion oder Brus-
taugmentation (Brand 1988; Hsiao et al. 2002; Lesesne 1997; Spear et al. 2000) sowie
Hüftgelenkendoprothesen aus Titanderivaten (Effenberger et al. 2004; Grubl et al. 2002;
Wagner andWagner 2000, 2001). Durch das Einwachsen von Zellen des umgebenden Ge-
webes in die Poren entsteht eine ortsstabile Verbindung zwischen Gewebe und Scaffold.
3.5 Silikon
Der Begriff „Silikon“ umfasst und beschreibt eine ganze Familie von Silizium-Organo-
Verbindungen (Noll 1968). Obwohl Silikone und deren Herstellung schon seit mehr
als hundert Jahren bekannt sind, wurde deren kommerzielle Produktion erst Mitte der
1940er Jahre von Firmen wie Dow Corning (USA) lanciert. Innerhalb von dreißig Jahren
wurde die Verwendung von Silikonen auf nahezu alle industriellen
Hauptzweige ausgedehnt und erbringt Erträge in Milliardenhöhe.
Allen Silikonen ist das Grundskelett aus Silizium und Sauerstoff in alternierender Rei-
henfolge gemeinsam (Ward and Perry 1991). Die Si-O-Bindung ist gegenüber hohen Tem-
peraturen und Oxidation resistent. Silikonkautschuke behalten ihre Bulkeigenschaften
über einen Temperaturbereich von -100 bis 315 °C. Ihre Reißfestigkeit erreicht Werte bis
über 105 kg/cm2. Die Dehnbarkeit hängt von Zusätzen während der Polymerisation ab
und kann bis über 1000 % der ursprünglichen Länge betragen. Des Weiteren verfügen
Silikone im Allgemeinen über eine große elektrische Isolationsfähigkeit (bis 50 000 MΩ)
und eine hohe Strahlenresistenz (bis zu 1010 ergs/g). Eine weitere wichtige Eigenschaft
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von Silikonen ist ihre chemische Inertheit. Die genannten Merkmale sind der Grund für
die breitgefächerte Anwendung von Silikonen in der Industrie und Medizin.
Diejenige Silikonart, die in der Medizin am häufigsten eingesetzt wird, ist das Polydi-
methylsiloxan (PDMS; Summenformel (C2H6OSi)n). Im Folgenden werden Herstellung
und medizinischer Einsatz von PDMS beschrieben.
3.5.1 Herstellung von PDMS-Elastomeren
Zur Herstellung von Silikonen werden heute meist Raumtemperaturvulkanisations-
(RTV)-Systeme verwendet. Dabei werden in einer Polykondensationsreaktion Silanole
mit Siloxanen quervernetzt. Für die Quervernetzung stehen im Prinzip zwei Systeme zur
Verfügung, die sich durch die Art des Katalysators unterscheiden:
• Peroxid-System
• Platin-System
Bei Ersteremwerden Peroxide als Katalysator zur Initialisierung der Quervernetzung von
Silikonen eingesetzt. Allerdings bleiben am Ende der Peroxidreaktion Säurereste übrig,
die toxisch wirken und durch postprozessuale Hitzebehandlung entfernt werden müs-
sen.
Quervernetzungssysteme mit Platin als Katalysator sind Zweikomponentensysteme.
Die eine Komponente besteht aus dem Polydimethylsiloxan-Polymer und die andere
Komponente aus dem Katalysator, dem Vernetzungsmittel und einem Füllmaterial. Wer-
den die beiden Komponenten gemischt, so beginnt augenblicklich der Vulkanisationspro-
zess. Bei Raumtemperatur dauert die Vulkanisation durchschnittlich 24 h. DurchWärme-
zufuhr kann der Vulkanisationsprozess beschleunigt werden. Die Konsistenz des quer-
vernetzten Silikons kann durch Zusatz weiterer Additive variiert werden, so dass die
Produktion von Ölen, Elastomeren und Harzen möglich ist.
Bei den RTV-Techniken werden häufig Monomere, wie z. B. Vinyle (−CH = CH2), ein-
gesetzt. Diese bewirken, dass die Vulkanisationstemperatur auf Raumtemperaturniveau
gehalten werden kann. Allerdings kommt es häufig vor, dass die Quernetzung des PDMS
während der Vulkanisation bei niedrigen Temperaturen oft nicht ganz vollständig ist.
Beim anschließenden medizinischen Einsatz können die Monomere vom Blut herausge-
löst werden, wo sie ihre toxischeWirkung auf Zellen und Gewebe entfalten. Das Problem
lässt sich durch Vulkanisation bei höheren Temperaturen (> 100°C) lösen, bei der das
PDMS vollständig quervernetzt.
3.5.2 Einsatz von Silikon in der Medizin
1948 implantierte De Nicola den ersten Urether-Katheter aus PDMS (De Nicola 1950).
Seitdem wurde PDMS für weitere medizinische Applikationen weiterentwickelt. Heut-
zutage gibt es eine große Fülle von Einsatzmöglichkeiten für Silikone in der Medizin.
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So wird PDMS unter anderem in Form von Wundauflagen, Mamma-Implantaten, Kinn-
Implantaten, Nasen-Plastiken, Hoden-Implantaten usw. eingesetzt (Stein 1999). In der
Ophthalmologie kommt PDMS in Form von Silikonöl, als Orbita-Implantat und als Intra-
okular- und Kontaktlinse zum Einsatz (vgl. Kap. 1.2.2).
Transparenz und Sauerstoffpermeabilität sind wichtige Eigenschaften, die dazu beige-
tragen haben, dass PDMS so vielfältig in der Medizin eingesetzt werden kann. Anderer-
seits wachsen auf PDMS aufgrund seiner Hydrophobizität Zellen und Gewebe nicht an,
da sich hydrophobe Oberflächen imAllgemeinen ungünstig auf Zellattachment und Zell-
prolieration auswirken (Webb et al. 2000). PDMS ist also für den medizinischen Einsatz
zu hydrophilieren, wenn es darum geht, dass das PDMS-Implantat mit dem periprotheti-
schen Gewebe verwachsen soll. Dies ist unter anderem Thema dieser Arbeit (Kap. 6.1.2).
4 Material und Methoden
Der experimentelle Teil der vorliegenden Arbeit gliedert sich in drei Abschnitte. Der ers-
te Abschnitt befasst sich mit der physikochemischen und biologischen Charakterisierung
von texturiertem Silikon (TS), während es im zweiten Abschnitt darum geht, zu testen, ob
eine anionische Funktionalisierung zur Verbesserung der Zellverträglichkeit von PDMS
beiträgt. Der dritte Teil schließlich widmet sich der in vivo-Implantation von laserperfo-
rierten Silikonfolien in Kaninchenaugen.
4.1 Material
4.1.1 Prüfmaterial
In der vorliegenden Arbeit wurde texturiertes Silikon untersucht, das von der Firma
Polytech-Silimed (Dieburg, D) hergestellt wird und in 5 x 10 cm2 große und 1,5 mm dicke
Proben unsteril zur Verfügung gestellt wurde.1 Das texturierte Silikon wird von Polytech-
Silimed hergestellt und ist das Grundmaterial für die Herstellung von silikontexturierten
Brustimplantaten. Das Material besitzt eine texturierte Seite und eine untexturierte Sei-
te. Die Porengröße der Textur kann im Herstellungsprozess variiert werden. Porengröße
und weitere topographische Eigenschaften der Oberflächentextur wurden in dieser Ar-
beit näher untersucht (Kap. 4.2.3.4 und 5.1).
4.1.2 Zellkultursysteme, Subkultivierung und Pflege
4.1.2.1 Zelllinien
Die in vitro-Zytotoxizitätstests und die Untersuchung über das in vitro-Wachstum von
Gliazellen auf texturiertem Silikon wurden ausschließlich mit Zelllinien durchgeführt
(L929-Mausfibroblasten, U373-Astrozyten). Die Morphologie der Zellen einer Zelllinie ist
bei jedem Test und jeder Subkultivierung gleichbleibend, so dass die Ergebnisse von Tests
mit solchen Zellen reproduzierbar sind. Im Folgenden werden Eigenschaften und Kulti-
vierung dieser Zelllinien beschrieben.
1 Bezugsquellen sämtlicher in dieser Arbeit verwendeten Materialien, Lösungen und Geräte sind auch im
Anhang aufgeführt.
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U373-Zellen
Die U373-Zelllinie (Zelltyp: Astrozyten) stammt aus dem Glioblastom eines 61-jährigen
kaukasischen Mannes. Es handelt sich hierbei um Zellen vom MG-Typ, die durch Viel-
kernigkeit gekennzeichnet sind (Ponten andMacintyre 1968). Sie wachsen als Monolayer
und als Multilayer. Die Morphologie ist epithelartig.
Zellkultur: Adhärente U373-Zellen teilen sich alle 24-72 h. Das Komplettmedium be-
steht aus MEM Eagle mit Earle’s Balanced Salt Solution und den Zusätzen 1,6% L-Gluta-
min, 1% Pen-Strep und 10% FKS (v/v). Die U373-Zellen wurden in Zellkulturflaschen,
Typ T75, bei 37°C und 5% CO2-Begasung in Kultur gehalten.
L929-Zellen
Die L929-Zelllinie (Zelltyp: Mausfibroblasten) wurde von Earle et al. (1943) und Sanford
et al. (1948) etabliert und stammt ursprünglich aus normalem, subkutanem Fettgewe-
be einer männlichen, 100 Tage alten C3H/An-Maus. L929-Zellen werden in vielen Labors
für Zytotoxizitätstests verwendet, weil es sich hierbei um ein sensibles in vitro-Testsystem
für die Bioverträglichkeitsprüfung handelt. Parameter, wie z. B. Morphologie und Mito-
seaktivität sind bekannt. Versuche mit L929-Zellen zeichnen sich durch reproduzierbare
Ergebnisse aus. Die Zellen wachsen als Monolayer.
Zellkultur: Adhärente L929-Zellen teilen sich unter optimalen Bedingungen alle 24 h.
Für die Zellkultur wurde RPMI 1640 als Grundmedium verwendet. Diesemwurden 1,6%
L-Glutamin, 1% Pen-Strep und 5% fetales Kälberserum (FKS) (v/v) zugesetzt. Die L929-
Zellen wurden in Zellkulturflaschen, Typ T75, bei 37°C und 5% CO2-Begasung in Kultur
gehalten.
4.1.2.2 Versorgung der Zellkulturen
Eine regelmäßige Versorgung der Zellkulturen ist unbedingt notwendig, um die Zellen
zu erhalten und zu vermehren sowie um von den Zellen verbrauchtes Zellkulturmedi-
um zu entfernen, da darin ansonsten partiell toxisch wirkende Stoffwechselendprodukte
akkumulieren. Infolgedessen wird das Kulturmedium regelmäßig ausgetauscht. Die Ar-
beitsschritte für die Zellkulturversorgung sind für die verwendeten Zelllinien L929 und
U373 identisch. Es wurde für jede Zelllinie das entsprechende Komplettmedium verwen-
det (Kap. 4.1.2.1).
Arbeitsschritte:Nach jeweils 48 h wurde die Zelldichte im Kulturgefäß lichtmikrosko-
pisch beurteilt. Bei Semikonfluenz wurde lediglich das Zellkulturmedium ausgetauscht.
Dabei ist das verbrauchte Medium mit Hilfe einer Absaugpumpe entfernt und durch
10 ml frisches Medium ersetzt worden. Die eindeutig gekennzeichneten Kulturflaschen
wurden in einem Begasungsbrutschrank bei 37°C und 5% CO2-Begasung bebrütet. Alle
Arbeitsschritte wurden stets unter sterilen Bedingungen durchgeführt (Sterilbank). Wenn
eine Zelldichte oberhalb der Semikonfluenz festgestellt wurde, sind die Zellen subkulti-
viert worden (Kap. 4.1.2.3).
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4.1.2.3 Subkultur adhärenter Zellen
Der im Folgenden näher beschriebene Arbeitsablauf zur Subkultivierung von Zellen (Pas-
sagierung oder Passage) ist für die Zelllinien L929 und U373 identisch. Beide Zelllini-
en wurden unter Verwendung des entsprechenden Komplettmediums in Kulturflaschen
vom Typ T75 kultiviert.
L929-Zellen wachsen unter optimalen Kulturbedingungen bis zum Erreichen eines
konfluenten Zellrasens. Dann teilen sich die Zellen aufgrund von Platz- und Medium-
mangel nicht mehr. Im weiteren Verlauf sterben die Zellen ab. Zur Verhinderung des
Absterbens und zur Vermehrung der Zellen wurde die Zellkultur vor Erreichen der Kon-
fluenz passagiert und auf mehrere Kulturflaschen verteilt.
Die Passage der L929-Zellen erfolgte alle 3 bis 5 Tage im Verhältnis 1:3. Im ersten Schritt
wurde das verbrauchteMedium aus der Kulturflasche mit Hilfe einer Absaugpumpe ent-
fernt und verworfen. Die Kultur wurde mit 10 ml PBS (150 mM) gewaschen, indem das
PBS im Kulturgefäß kurz geschwenkt und wieder abgesaugt wurde. Dies diente dazu,
Medienresten zu entfernen, da das darin enthaltene Serum die Wirksamkeit des nachfol-
gend zugesetzte Trypsin minimiert. In jede Kulturflasche wurden 2 ml Trypsin-EDTA-
Lösung gegeben und auf dem Zellrasen verteilt (Trypsinierung). Es folgte die Inkubation
der Kulturflaschen für 2 min im Brutschrank, während der das Trypsin Peptidbindun-
gen von Proteinen spaltet und somit für das Ablösen der Zellen vom Substrat und von
Nachbarzellen sorgt. Anschließend wurde das Ablösen der Zellen vom Substrat unter
einem inversen Durchlichtmikroskop kontrolliert. Durch vorsichtiges Beklopfen der Kul-
turflaschen mit der Handinnenfläche wurde die vollständige Ablösung der Zellen von
der Wachstumsunterlage unterstützt. Die Suspension aus EDTA-Trypsin-Mischung und
abgelösten Zellen wurden in 8 ml Komplettmedium aufgenommen und bei 1100 Upm
für 5 min zentrifugiert. Das Pellet wurde in 5 ml frischem Nährmedium resuspendiert,
1:3 verdünnt und auf neue Kulturflaschen verteilt.
ImGegensatz zu L929-Zellenwachsen U373-Zellen auch alsMultilayer. Das Zellwachs-
tum wird durch Kontakte der Zellen untereinander nicht inhibiert, so dass ein mehr-
schichtiger Zellrasen ausgebildet werden kann. Die Subkultivierung der U373-Zellen ge-
mäß dem beschriebenen Ablauf erfolgte, wenn die Zellen für Zelltests verwendet wur-
den.
4.1.2.4 Pflege der Zellkultursysteme
Sensibilitätstest
Eine Voraussetzung für reproduzierbare Bioverträglichkeitsuntersuchungen ist, dass kei-
ne Mutationen innerhalb der verwendeten Zellkulturen auftreten. Eine verminderte
Empfindlichkeit gegenüber toxischen Substanzen infolge solcher Mutationen würde z. B.
dazu führen, dass die Ergebnisse von Zytotoxizitätstests nicht mehr verlässlich sind. Sen-
sibilitätstests sind deshalb regelmäßig durchzuführen. Die nachfolgend beschriebenen
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Arbeitsschritte sind für die Zelllinien L929 und U373 identisch und wurden monatlich
ausgeführt.
Arbeitsschritte: Die Sensibilität der L929- und U373-Zellen wurde mit Kontrollkultu-
ren und Prüfkulturen unter Einfluss von Ethanol getestet. Die Kontrollkulturen haben
95 % vitale Zellen mit 5 %Mitosen in der Telophase zu enthalten. Demgegenüber müssen
nach Inkubation der Prüfkulturen mit Ethanol 100 % der Zellen abgetötet sein. Sind vitale
Zellen in den Prüfkulturen zu finden, so gilt die Sensibilität der Zellen als zu gering. Die-
se Kultur muss verworfen und durch eine frische Kultur aus gefrierkonservierten Zellen
ersetzt werden.
Mykoplasmentest
Eine weitere Voraussetzung für reproduzierbare Ergebnisse bei der Verwendung von
Zellkultursystemen ist, dass diese Systeme nicht mit Mykoplasmen kontaminiert sind. Ei-
ne solche Kontamination führt unter anderem zu Veränderungen des Stoffwechsels und
der Morphologie. Alle Zellkulturen sind deshalb regelmäßig auf Mykoplasmen-Infektio-
nen untersucht worden. Da solche Infektionen lichtmikroskopisch nicht aufspürbar sind,
werden spezielle Assays zumMykoplasmen-Nachweis verwendet. Der Enzym-Immuno-
assay basiert auf der Verwendung polyklonaler Antikörper und der colorimetrischen
Messung mittels ELISA-Reader. Damit können die am weitesten verbreiteten Mykoplas-
men-Spezies aufgespürt werden (z. B. Mycoplasma arginini, M. hyorhinis, M. orale). Die
Durchführung des Mykoplasmentests erfolgte gemäß Herstellerangaben2.
Konservierung der Zellkulturen durch Gefriertechnik
Die Gefrierkonservierung von Zellkulturen in flüssigem Stickstoff ist eine Möglichkeit,
Zellen über mehrere Jahre aufzubewahren. Damit ist eine kontinuierliche Arbeit mit
Zellkulturen auch für den Fall möglich, wenn Zellkultursysteme z. B. mit Mykoplas-
men o. Ä. kontaminiert sind und aufgrunddessen verworfen werden müssen. Für L929-
Fibroblasten und U373-Astrozyten wurden die nachfolgend beschriebenen Arbeitsschrit-
te identisch durchgeführt.
Einfrieren: Nach Trypsinierung gemäß Kap. 4.1.2.3 wurde die Suspension bei 1100
Upm für 5 min zentrifugiert. Das Pellet wurde in 1,5 ml kühl gehaltenem Kulturmedi-
um resuspendiert. 0,5 ml dieser Suspension wurde mit 0,5 ml Einfriermedium gemischt
und in Kryoröhrchen gefüllt. Die Röhrchen wurden dann sukzessive für 30 min bei 4°C,
für 1 h bei -20°C und über Nacht bei -80°C inkubiert. Anschließend wurden die Röhrchen
in flüssigem Stickstoff (-196°C) gelagert.
Auftauen: Die mit Zellen bestückten Kryoröhrchen wurden im Wasserbad bei 37°C
aufgetaut und temperiert. Die Zellen wurden dann in 10 ml vorgewärmtem Kulturmedi-
um aufgenommen und bei 1100 Upm für 5-10 min zentrifugiert. Das Pellet wurde in 5 ml
vorgewärmtem Medium resuspendiert, in einer Kulturflasche, Typ T75, ausgesät und im
Begasungsbrutschrank bei 37°C und 5% CO2-Begasung bebrütet.
2 Roche Diagnostics GmbH (Mannheim, D), s. Anhang A
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Zellzahlbestimmung mit der NEUBAUER-Zählkammer
Die Zellversuche wurden mit definierten Zellzahlen durchgeführt. Die Zellzahlbestim-
mung wurde mit der NEUBAUER-Zählkammer durchgeführt, die im Laboralltag zur Be-
stimmung der Zahl von Spermien, Erythrozyten und anderen Zellarten in der Hämatolo-
gie, Fertilisationsdiagnostik und Zellbiologie verwendet wird (von Heimburg et al. 2004;
Brazil et al. 2004; Tomlinson et al. 2001).
Abb. 4.1: NEUBAUER-Zählkammer zur Zellzahlbestimmung, in Ansicht von schräg oben (Teilbild links oben)
und in Seitenansicht (Teilbild links unten). Auf dem inneren Steg ist ein Zählnetz eingraviert, das in 9 Groß-
quadraten mit je 16 Kleinquadraten unterteilt ist (Teilbild rechts). Aus Schäfer (2003), verändert.
Bei der NEUBAUER-Zählkammer handelt es sich um einen Objektträger, in dessenMitte
sich drei Stege befinden (Abb. 4.1). In den inneren Steg ist ein Zählnetz eingefräst, das in
9 Großquadrate mit je 1 mm2 Fläche unterteilt ist. Die vier äußeren Großquadrate wieder-
um sind in je 16 Kleinquadratemit 0,25mmKantenlänge aufgeteilt. Auf die äußeren Stege
wird ein angefeuchtetes Deckglas gepresst. ZwischenDeckglas und innerem Steg entsteht
ein Spalt von 0,1 mmHöhe. Über jedem Großquadrat befindet sich also ein Volumen von
10-1 mm3. Nach dem Erscheinen von Newtonschen Ringen über den äußeren Stegen wur-
de eine Pasteurpipette mit der zu messenden Zellsuspension am Rand des Deckglases
angesetzt. Durch Kapillarkräfte wird die Zellsuspension in den Spalt zwischen Deckglas
und innerem Steg gezogen. Unter dem Lichtmikroskop wurden die Zellen innerhalb der
vier äußeren Großquadrate des Zählnetzes ausgezählt. Doppelzählungen wurden ver-
mieden, indem Zellen, die sich auf den Begrenzungslinien befanden, nicht mitgezählt
wurden. Die Zelldichte wurde anschließend mit Hilfe folgender allgemeiner Formel be-
stimmt:
Zelldichte =
Z
n× VQ
Z = gezählte Zellen auf n Großquadraten
n = Zahl der Großquadrate
VQ = Volumen über den Großquadraten [µl]
Nach Umformung und Einsetzung erhält man für die hier verwendete NEUBAUER-
Kammer:
Zelldichte =
Z × 10000
4
[Zellen/ml]
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Nachdem die Zelldichte auf die beschriebene Weise ermittelt wurde, wurde die Zell-
suspension auf die geforderte Zelldichte durch Verdünnungmit Komplettmedium einge-
stellt.
4.2 Methoden
4.2.1 Physikochemische Charakterisierung von texturiertem Silikon
4.2.1.1 Oberflächenstruktur und Porengröße
Die Porenstruktur von texturiertem Silikon (TS) wurde vom Verfasser rasterelektronen-
mikroskopisch (ESEM) untersucht und dokumentiert. Des Weiteren wurde die Größe der
Poren anhand des Porendurchmessers bestimmt. Dazu wurden Proben des unbehandel-
ten, trockenen Silikonelastomers mit Leit-Tabs auf Stiftprobentellern befestigt und mit
einer 10 nm dicken Goldschicht in einer Kathodenzerstäubungsanlage beschichtet. Im
ESEM wurden mehrere Stellen auf der Silikonoberfläche fotografiert (n > 5). Mit Hilfe
der Bilddokumentationssoftware analySIS® wurde von jeder Pore der maximale Durch-
messer ermittelt. Die erhaltenen Werte wurden in einem Histogramm zusammengefasst,
so dass die Porengrößenverteilung sichtbar wird.
4.2.1.2 Oberflächenmodifikationen an texturiertem Silikon
Das Zellwachstum auf hydrophilen Oberflächen ist im Allgemeinen besser als auf hy-
drophoben Oberflächen (Webb et al. 2000). Die Oberfläche von Silikonelastomeren ist
hydrophob, so dass sie durch geeignete Verfahren modifiziert werden muss. In dieser Ar-
beit wurden verschiedene Oberflächenmodifikationen an texturiertem Silikon getestet.
Dabei ging es in erster Linie darum, die physikalischen Veränderungen der Oberfläche
infolge der Modifikationen zu ermitteln. Einige ausgewählte Oberflächenmodifikationen
wurden in Zellkultur mit U373-Zellen (Astrozyten) und mit L929-Zellen (Fibroblasten)
getestet. Folgende Oberflächenmodifikationen wurden vorgenommen:
• Plasmasterilisation mit Wasserstoffperoxid-Plasma
• Plasmaätzung mit Sauerstoffplasma
• Pfropfcopolymerisation mit Allylamin (Amin-Funktionalisierung)
• Anionische Funktionalisierung
• Funktionalisierung mit Carboxylgruppen (COOH-Funktionalisierung)
Die aufgeführten Oberflächenmodifikationen wurden von verschiedenen Instituten
bzw. Firmen durchgeführt. Die Plasmasterilisationwurde in der Abteilung für Zentralste-
rilisation des Universitätsklinikums Aachen vorgenommen. Die Firma Europlasma (Ou-
denaarde, B) hat die Plasmaätzung mit Sauerstoffplasma durchgeführt. Die Pfropfcop-
olymerisation wurde vom GKSS Forschungszentrum Teltow (Teltow, D) vorgenommen.
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Tabelle 4.1: Parameter für Plasmaätzung und Pfropfcopolymerisation von TS.
Parameter Pfropfcopolymerisation Plasmaätzung
Arbeitsdruck
[mbar]
0,5 0,4
Behandlungszeit
[min]
120 3
Gas Argon O2-Gemisch
Gasflussrate
[ml/min]
500 466-500
Glimmentladung
[GHz]
2,45 2,45
Weitere Substan-
zen
Allylamina –
a Wurde kovalent an funktionelle Gruppen gebunden durch Pfropfcopolymerisation
Relevante Parameter von Plasmabehandlung und Pfropfcopolymerisation sind in Tabelle
4.1 zusammengefasst.
Die anionische Funktionalisierung und die COOH-Funktionalisierung von TS wurden
von der Firma Bionic Surfaces (Würzburg, D) durchgeführt (Kap. 4.3.1).
4.2.1.3 Kontaktwinkelmessungen an funktionalisiertem texturiertem Silikon
Festkörper und Flüssigkeiten sind unter anderem durch die Oberflächenspannung γ cha-
rakterisiert. γ wird durch die Kohäsionskräfte zwischen den Atomen/Molekülen des
Festkörpers bzw. der Flüssigkeit hervorgerufen und ist die spezifische Energie, die auf-
gebracht werden muss, um Moleküle aus dem Inneren der Materie an die Oberfläche zu
transportieren ([γ] = J/m2). Kommen an Luft Festkörper und Flüssigkeiten in Kontakt
miteinander, so entsteht eine Grenzflächenspannung γsl zwischen Festkörper, Flüssigkeit
und Luft, die eine spezielle Form der Oberflächenspannung darstellt (Abb. 5.6). Ist γsl
höher als die Oberflächenspannung von Festkörper und Flüssigkeit, dann gilt die Fest-
körperoberfläche als hydrophob, d. h. die Flüssigkeit bildet Tropfen. Ist γsl kleiner, dann
ist die Festkörperoberfläche hydrophil und die Flüssigkeit spreitet, d. h. die Oberfläche
ist benetzbar.
Abb. 4.2: Schema zum Messprinzip der Kontaktwin-
kelmessung
EineMöglichkeit, die Benetzbarkeit eines Festkörpers festzustellen, ist dieMessung des
Kontaktwinkels θ mit Hilfe eines auf der Festkörperoberfläche aufgebrachten Tropfens.
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Der Kontaktwinkel ist der Winkel zwischen der Festkörperoberfläche und der Tangente,
die am Dreiphasenpunkt zwischen Festkörperoberfläche, Flüssigkeitstropfen und Luft
angelegt wird (Abb. 5.6). Der Kontaktwinkel θ wird durch die Youngsche Gleichung (4.1)
beschrieben:
cosθ =
γs − γsl
γl
(4.1)
Hierbei sind
θ = Kontaktwinkel
γs = Oberflächenenergie des Festkörpers
γsl = Grenzflächenenergie zwischen Festkörper und Flüssigkeitstropfen
γl = Oberflächenenergie des Flüssigkeitstropfens
Ist 180° > θ > 90◦, so gilt die Festkörperoberfläche als hydrophob. Bei 0° < θ < 90◦ gilt
die Festkörperoberfläche als hydrophil.
Bei allen TS-Proben wurden vom Verfasser vor und nach den jeweiligen Oberflächen-
modifikationen Kontaktwinkelmessungen durchgeführt. Die Kontaktwinkelmessungen
in dieser Arbeit wurden mit dem Analysesystem Drop Shape Analysis 10 nach der Me-
thode liegender Tropfen durchgeführt, bei welcher ein Wassertropfen von oben mit Hilfe
einer Kanüle auf der Prüfprobe platziert wird. Das Tropfenvolumen wurde während der
Messung kontinuierlich vergrößert (dynamisches Verfahren, Durchflussrate = 8 µl/s). Die
Bildanalysesoftware des Messsystems registrierte im Intervall von 1 s die Änderung der
Tangente während der Größenzunahme des Tropfens. Ein Messvorgang umfasste 30 In-
tervalle. Aus drei Messungen wurde der Mittelwert gebildet.
4.2.2 Immobilisierung von Proteinen
Proteine können adsorptiv und kovalent auf Oberflächen immobilisiert werden. Im Fol-
genden wurde untersucht, wie viel Protein auf oberflächenfunktionalisiertem TS adsor-
biert. In einer weiteren Untersuchung wurden Protein kovalent auf der TS-Oberfläche
verankert.
4.2.2.1 Proteinadsorption an oberflächenmodifiziertem texturierten Silikon
Texturiertes Silikon (TS) wurde von der Firma Europlasma (Oudenaarde, B) mit Sauer-
stoff-Plasma geätzt (Plasma-TS) bzw. vom GKSS-Forschungszentrum (Teltow, D) mittels
Pfropfcopolymerisationmit Allylamin (Amin-TS) funktionalisiert. Proben von Plasma-TS
und Amin-TS sowie von unmodifiziertem TS (jeweils 0,5 cm2) wurden durch den Verfas-
ser über Nacht mit 3%iger SDS-Lösung inkubiert, dann 3-mal mit Aqua bidest. gewa-
schen und über Nacht lyophilisiert. Anschließend wurden die Proben in Lösungen aus
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Kollagen I bzw. bovinem Serumalbumin (BSA) über Nacht inkubiert (Proteinkonzentra-
tion jeweils 1 mg/ml). Dann wurden die Proben nach Entnahme aus der Proteinlösung
in Reagenzgläser mit 500 µl HCl (6 N) über Nacht bei 108°C inkubiert.
4.2.2.2 Kovalente Proteinimmobilisierung
In der vorliegenden Arbeit wurden vom Verfasser Proteine kovalent auf der Oberfläche
von texturiertem Silikon mit Hilfe der EDC/NHS-Methode immobilisiert (Mao et al.
2003;Wang et al. 2003;Wissink et al. 2001b; Zhang et al. 2002). DieseMethodewurde von
Sheehan and Ledis (1973) entwickelt. Dabei werden Proteine über eine stabile Amidbin-
dung an aktivierte Carboxylgruppen mittels der Carbodiimide EDC und NHS kovalent
gebunden. Die EDC/NHS-Methode hat den Vorteil, dass hochempfindliche Substanzen
durch die geringen Reaktionstemperaturen und milden pH-Werte nicht geschädigt wer-
den und dass keine toxischen Nebenprodukte entstehen. Voraussetzung zur Durchfüh-
rung des Verfahrens ist das Vorhandensein von Carboxylgruppen auf der Oberfläche des
Biomaterials.
Der chemische Reaktionsmechanismus der EDC/NHS-Methode verläuft als Zwei-
schrittreaktion (Abb. 4.3). Nach Aktivierung der Carboxylgruppen durch EDC geht NHS
unter sauren Bedingungen (pH 5,5) mit den Carboxylgruppen eine Esterbindung ein. Die
nukleophilen N-Termini der Proteine binden dann an die aktivierten Carboxylgruppen.
Abb. 4.3: Chemischer Reaktionsmechanismus bei der kova-
lenten Kopplung von Proteinen an Carboxylgruppen (COOH)
mittels EDC. Im ersten Schritt entsteht ein Acylharnstoffderi-
vat mit aktivierter C-O-Bindung. Ein Proteinmolekül kann dann
unter nukleophilen Angriff des N-terminalen Stickstoffs an das
C-Atom der ursprünglichen COOH-Gruppe binden. Gleichzei-
tig wird der Acylharnstoff abgespalten. Das Ergebnis ist eine
stabile Amidbindung.
Grundlage der hier durchgeführten Immobilisierungsmethode waren die bei Steffens
et al. (2002) beschriebenen, für die vorliegende Studie leicht abgewandelten Arbeitsschrit-
te. Dabei wurden zwei Methodenvarianten durchgeführt.
Zunächst wurde TS mittels nasschemischen Verfahrens von der Firma Bionic Surfa-
ces (Würzburg, D) mit Carboxylgruppen funktionalisiert (vgl. Kap. 4.2.1.2). Die COOH-
Gruppen wurden mit der Toluidinblau-Methode nachgewiesen (Kap. 4.2.2.4).
Das COOH-funktionalisierte Silikonelastomer wurde für die nachfolgende Prozedur
zu 2 cm2 großen Proben zurechtgeschnitten. Die Proben wurden bei beiden Varianten
in Reagenzgläsern mit Natriumacetat-Puffer (10 mM) für 1 h bei RT inkubiert, um die
COOH-Gruppen zu äquilibrieren. Danach wurde der Puffer vorsichtig mittels einer Pas-
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teurpipette abgesaugt. Unmittelbar danach wurden bei Variante A die Proben mit 1 ml
einer Mischung aus Natriumacetat-Puffer (30 mM), EDC (0,4 M) und NHS (0,1 M) über-
schichtet und 1 h bei RT stehengelassen. Danach wurde das Flüssigkeitsgemisch mittels
einer Pasteurpipette abgesaugt. Die Proben wurden sofort danach mit 1 ml BSA-Lösung
(4 mg/ml) überschichtet und über Nacht bei 4°C inkubiert.
Bei Variante B wurden unmittelbar nach der Äquilibrierung die Proben mit 1 ml einer
Mischung ausNatriumacetat-Puffer (30mM), EDC (0,4M), NHS (0,1M) und BSA-Lösung
(4 mg/ml) überschichtet. Die Proben mit dem Gemisch wurden über Nacht bei 4°C inku-
biert.
Sowohl bei Variante A als auch bei B wurde das Flüssigkeitsgemisch aus den Reagenz-
gläsern mittels einer Pasteurpipette abgesaugt und durch eine 3%ige SDS-Lösung ersetzt.
Mit Hilfe der SDS-Lösung wurden eventuell adhäsiv gebundene Proteine, Peptide und
Aminosäuren entfernt. Anschließend wurden die Proben mit Aqua dest. mehrfach ge-
waschen und dann in einer Gefriertrocknungsanlage über Nacht getrocknet. Die Proben
wurden dann einer Aminosäureanalyse unterzogen (Kap. 4.2.2.3) bzw. für nachfolgende
Versuche in Zellkultur in Sterilisationstüten verpackt und plasmasterilisiert (Kap. 4.2.5).
Die beschriebenen Arbeitsschritte wurden parallel auch mit planen COOH-funktiona-
lisierten PDMS-Folien durchgeführt.
4.2.2.3 Nachweis der Proteinimmobilisierung
Das kovalent gebundene Protein wurde durch Aminosäureanalyse nach Spackman et al.
(1958) nachgewiesen. Dabei handelt es sich um das Verfahren der Nachsäulenderiva-
tion, das auf dem Prinzip der Ionenaustausch-Chromatographie beruht. Dazu wurden
die proteinbeschichteten Proben in Reagenzgläser gegeben und mit jeweils 500 µl HCl
(6 N) überschichtet. Die Reagenzgläser wurden für 20 h bei 108°C inkubiert. Anschlie-
ßend wurde das HCl im Rotationsverdampfer entfernt. Der viskose Rückstand wurde
mit 200 µl o-Phthalsäuredialdehyd (OPA) aufgenommen. 100 µl davon wurden in den
Aminosäureanalysator LC 5001 gegeben. Bei zu großer Proteinmenge wurde das Analy-
sat verdünnt. Als Ergebnis erhielt man die Menge der einzelnen Aminosäuren (AS) in
einer Probe in der Einheit pmol.
4.2.2.4 Nachweis von Carboxylgruppen
Die Carboxylgruppen auf TSwurdenmit Hilfe von Toluidinblau-O (TB-O) nachgewiesen.
Bei TB-O handelt es sich um hetero-trizyklisches Thiazin (Summenformel C15H16ClN3S,
Molekulargewicht 305,83 g/mol).
Nachweisprinzip: TB-O geht mit den Carboxylgruppen (COOH) eine koordinative
Bindung ein. Überschüssiges Toluidinblau wird durch Waschen entfernt, so dass nur
noch TB-O-Moleküle vorliegen, die an die Carboxylgruppen gebunden sind. Dabei bindet
genau ein Molekül TB-O an einem Molekül COOH. Im Anschluss wird das gebundene
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TB-O nach dem Prinzip der kompetitiven Verdrängung von den Carboxylgruppen gelöst,
indem Essigsäure zugegeben wird, an das TB-O stärker bindet. Das in Lösung gegangene
TB-Owirdmit dem Photometer detektiert. Bei der TB-O-Methode handelt es sich also um
einen indirekten Nachweis.
Durchführung: Im ersten Schritt wurde eine Eichkurve erstellt. Dazu wurde eine Ver-
dünnungsreihe von TB-O (0,3 mg/ml NaOH (0,1 mM)) mit den Verdünnungen 1:50,
1:100, 1:200 und 1:400 hergestellt. Als Verdünnungsmittel wurde 0,1 mM NaOH ver-
wendet. Die Lösungen wurden anschließend im Photometer gemessen (λ = 633 nm). Die
Extinktionen wurden in einem Diagramm gegen die Konzentration des TB-O [mol/ml]
aufgetragen. Durch die Messpunkte wurde eine Gerade gelegt, die durch den Nullpunkt
führte. Die Steigung m der Geraden entspricht der TB-O-Konzentration pro Extinktions-
wert. Da genau ein TB-Molekül an einem COOH-Molekül bindet, erhält man mit m auch
gleichzeitig die COOH-Konzentration.
Nach Erstellung der Eichkurve wurde im zweiten Schritt der COOH-Nachweis mit
COOH-funktionalisiertem TS durchgeführt. Dazu wurde das Prüfmaterial in 2 cm2 große
Proben zugeschnitten. Die Proben wurden dann für 5 h bei 30°Cmit einer 0,1 mMNaOH-
Lösung inkubiert, die 0,5 mM TB-O enthält. Das anschließende mehrfache Waschen der
Proben mit 1 mM NaOH unterstützt die Komplexbildung zwischen dem Farbstoff und
den Säuregruppen. Danachwurden die Proben der NaOH-Waschlösung entnommen und
bei RT für 30 min mit 50%iger Essigsäure (v/v) inkubiert. Der Überstand wurde ab-
genommen und im Photometer gemessen (λ = 633 nm). Die Extinktionswerte wurden
mittels des Faktors m (s. Eichkurve) in Werte der COOH-Konzentration [mol/ml] um-
gerechnet. Die COOH-Konzentration wurde mittels Division durch die Probenfläche (=
2 cm2) in die COOH-Dichte auf der Probenoberfläche umgerechnet [mol/cm2]. Durch
Multiplikation der COOH-Dichte mit der Loschmidt-Zahl (6,032 x 1023 mol-1) wurde die
COOH-Molekül-Dichte errechnet [Moleküle/10 nm2].
Im Vergleich zum TS wurden die beschriebenen Arbeitsschritte auch mit planen
COOH-funktionalisierten PDMS-Folien durchgeführt.
4.2.3 Analyse des Zellbildes
4.2.3.1 Vitalfärbung
Die Vitalfärbung ist eine Methode zur Bestimmung der Vitalität von Zellen und ist da-
durch gekennzeichnet, dass die dazu verwendeten Färbemethoden an lebenden Zellen
durchgeführt werden können, ohne diese während des Untersuchungszeitraums zu schä-
digen (Böck 1989). In der vorliegenden Arbeit wurde die Vitalfärbung mit den Fluoro-
chromen Fluoresceindiacetat (FDA) und Propidiumiodid (PI) durchgeführt.
Färbeprinzip
Die Färbung mit FDA und PI beruht prinzipiell auf der Unterscheidung zwischen grün
fluoreszierenden Zellen (= vitale Zellen) und orange-rot fluoreszierenden Zellen (= tote
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Zellen). FDA (= 3,6-Diacetofluoran) ist ein unpolares, nicht fluoreszierendes Analogon
zu Fluorescein mit der Summenformel C24H16O7 und unterscheidet sich von Fluorescein
dadurch, dass die Hydroxylgruppen des Phenanthrenskeletts mit Acetatgruppen veres-
tert sind. Aufgrund seiner unpolaren Eigenschaften kann FDA durch die Zellmembran
diffundieren. Innerhalb der Zelle werden die Acetatgruppen des FDA durch membran-
ständige Esterasen abgespalten. Das daraus entstandene Fluorescein kann aufgrund sei-
ner Polarität nicht durch die Zellmembran diffundieren, so dass es im Zytoplasma ak-
kumuliert. Auf Bestrahlung mit UV-Licht der Anregungswellenlänge 440-480 nm rea-
giert Fluorescein mit grüner Fluoreszenz. Intakte, lebende Zellen fluoreszieren also grün.
Das PI (Summenformel C27H34N4I2) kann aufgrund seiner Größe nur durch nicht intakte
Membranen dringen. Dort heftet es sich an intrazelluläre Nukleinsäuren (DNA, RNA).
Gleichzeitig tritt Fluorescein aus den Zellen aus. Unter Einwirkung von UV-Licht mit λ =
440-480 nm fluoresziert PI orange-rot.
Durchführung
Für jede Vitalitätsuntersuchung wurde die Färbelösung frisch angesetzt. In einem Eppen-
dorf-Cap wurden 1,2 ml Ringer-Lösung mit je 20 µl FDA-Stammlösung und PI-Stamm-
lösung versetzt und kurzzeitig gemischt. Die zu färbenden Proben wurden mittels einer
Pinzette den Wells der Mikrotiterplatte entnommen und auf einem Glasobjektträger ge-
legt. Auf die Proben wurden jeweils 2-4 Tropfen des FDA-PI-Gemisches aufgetragen, die
nach einer Einwirkzeit von 20-30 s vorsichtig durch Aufsetzen von Filterpapier nahe dem
Probenrand bzw. durch Dekantieren entfernt wurden. Die Proben wurden unmittelbar
danach unter UV-Licht (λ = 440-480 nm) mit einem Fluoreszenzmikroskop untersucht.
Die Vitalbilder wurden mittels einer Digitalkamera fotografiert und mittels der Bilddo-
kumentationssoftware DISKUS archiviert. Anschließend wurden die Proben für weitere
Verwendungszwecke, d. h. Hämalaunfärbung bzw. Rasterelektronenmikroskopie, in 4%-
igem Formalin bzw. 3%-igem Glutaraldehyd fixiert.
Das Zellbild in der Vitalfärbung wurde nach folgenden Parametern beurteilt:
• Zellvitalität bzw. Zelltod
• Hemmung des Zellwachstums bzw. der Zelldichte
• Zellproliferation bzw. Zellteilung (Zahl der Mitosen)
• Zellspreading (Ausbreitung des Zellkörpers auf einemWachstumssubstrat)
4.2.3.2 Hämalaunfärbung
Färbelösungen aus Hämalaunenwerden zur selektiven Anfärbung von basophilen Struk-
turen (z. B. Nukleinsäuren) eingesetzt. Damit können zelluläre Strukturen, wie z. B. Zell-
kern und Zytoplasma, visualisiert und damit die Morphologie der Zellen beurteilt wer-
den.
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Prinzip der Färbung
Dermaßgebliche Bestandteil des Hämalaun ist das Hämatein, ein Oxidationsprodukt von
Hämatoxylin. Durch Zusatz von Alaunsalzen entsteht Hämalaun. Das positiv geladene
Hämalaun bildet unter sauren Milieubedingungen mit negativ geladenen chemischen
Gruppen (z. B. den Phosphatgruppen der Nukleinsäuren) Komplexe. Dadurch können
insbesondere Zellkerne deutlich visualisiert werden. Das Einbringen der gefärbten Prä-
parate in Lösungen mit neutralem bis leicht alkalischem pH-Wert (z. B. Leitungswasser)
führt zu einem Farbwechsel des Hämalaun von ursprünglich rot zu blau (so genanntes
Bläuen).
Durchführung
Die Hämalaunfärbung wurde mit MAYERs saurem Hämalaun durchgeführt. Zunächst
wurden die in 4%-igem Formalin fixierten Zellproben mit Hämalaunlösung überschich-
tet. Nach 10-minütiger Inkubation der Proben bei Raumtemperatur wurden unter flie-
ßendem Leitungswasser überschüssige Farblösung und Säurereste von den Proben be-
seitigt. Anschließend wurden die Proben für 10 min in Leitungswasser gebläut und dann
an Luft getrocknet. Eine Überfärbung wurde durch kurzes Eintauchen in HCl-Alkohol
(0,1 % HCl in Ethanol 100 % (v/v)) korrigiert. Die gefärbten Proben wurden lichtmikro-
skopisch untersucht, mittels einer Digitalkamera fotografiert und mit Hilfe von DISKUS
dokumentiert. Das Zellbild der Hämalaunfärbung wurde anhand folgender Parametern
beurteilt:
• Abgrenzung zwischen Zellkern und Zytoplasma
• Flächenverhältnis von Zellkern zu Zytoplasma
• Abgrenzung des Zytoplasmas durch die Zellmembran
• Auftreten von Vakuolen bzw. Einschlüssen
4.2.3.3 Messung der Stoffwechselaktivität (XTT-Test)
Der colorimetrische XTT-Assay ist eine Methode zur vergleichend-quantitativen Bestim-
mung der Stoffwechselaktivität und wurde von Scudiero et al. (1988) entwickelt.
Messprinzip
Der XTT-Test beruht auf der Umsetzung des Tetrazolium-Salzes XTT zu orangefarbenem
Formazan durch mitochondriale Dehydrogenasen metabolisch aktiver Zellen. Formazan
ist wasserlöslich und wird von den Zellen direkt in das Kulturmedium abgegeben. Die
Farbstoffkonzentration im Kulturmedium, die mit Hilfe eines ELISA-Readers detektiert
werden kann, ist von der Anzahl stoffwechselaktiver Zellen abhängig, d. h. je größer die
Zellzahl ist, desto höher ist die Farbstoffkonzentration. Der Assay detektiert demnach
lediglich lebende Zellen und kann deshalb Auskunft über die Vitalität von Zellen geben
(Mosmann 1983).
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Durchführung
Die XTT-Tests wurden mit dem Cell Proliferation Kit II gemäß der Gebrauchsanweisung
durchgeführt. Der Test-Kit besteht aus zwei Reagenzien (XTT labeling coupling reagent
und Electron-coupling reagent), die kurz vor Gebrauch bei 37°C im Verhältnis 50:1 (v:v)
gemischt worden sind. Nach Bebrütung der L929- bzw. U373-Zellkulturen in Multiwell-
schalen (Kap. 4.2.4 und 4.2.5) wurde jeweils 1 ml des Reagenziengemisches dem Medi-
um in den Wells zugesetzt. Um eine gleichmäßige Verteilung des Farbstoffes zu errei-
chen, wurde der Flüssigkeitsüberstand mehrfach vorsichtig mit der Pipette aufgenom-
men. Nach mindestens 4 h Bebrütung im Brutschrank bei 37°C wurden aus jedem Well
100 µl entnommen und in je einem Well einer 96er Mikrotiterplatte überführt. Die 96er
Mikrotiterplatte wurde in einem ELISA-Reader bei λ = 490 nm (Referenz 650 nm) colori-
metrisch ausgelesen. Gegebenenfalls wurden die abgenommenen Flüssigkeitsüberstände
verdünnt, wenn die Farbstoffkonzentration zu hoch war und damit die gemessene Ex-
tinktion den Wert 1 überstieg. Der Vergleich der Ergebnisse für die einzelnen Proben gab
Aufschluss über relative Unterschiede zwischen den Proben.
4.2.3.4 Elektronenmikroskopische Untersuchungen
Das Zellwachstum von U373-Gliazellen auf TS wurde mittels eines Rasterelektronenmi-
kroskops untersucht. Die in Zellkultur getesteten TS-Proben wurden nach Bestimmung
der Vitalität bzw. der Stoffwechselaktivität der Zellkultur in 3%igem Glutardialdehyd fi-
xiert. Anschließendwurde das Glutaraldehyd aus den Proben in einer aufsteigendenAce-
tonreihe (30, 50, 70, 90, 2 x 100%) gegen Aceton ausgetauscht. In einem nächsten Schritt
wurden die Proben nach dem Critical-Point-Verfahren getrocknet. Um das Zellwachstum
in die Poren beurteilen zu können, wurden nach der Trocknung von jeder Probe ein bis
zwei Streifen von je 2 mm Breite herausgeschnitten. Streifen und Probenrest wurden auf
einem Probenteller befestigt. Die Streifen wurden dabei mit der Schnittkante nach un-
ten befestigt. Die Probenteller mit den Proben wurden in einer Kathodenzerstäubungs-
anlage mit einer 10 nm dicken Goldschicht bedampft und mit dem Rasterelektronenmi-
kroskop (ESEM) untersucht. Die Zellbilder wurden im Bildanalyseprogramm analySIS®
dokumentiert und archiviert.
4.2.3.5 Quantitative Analyse des Zellbildes
Die quantitative Analyse des Zellbildes wurde mit Hilfe der Bildanalysesoftware ana-
lySIS® durchgeführt. Zelldichte und Anteil gespreadeter, lebender und toter Zellen wur-
den anhand vitalgefärbter Proben bestimmt. Es wurden stets mehr als 3 Bereiche auf jeder
Probe mit Hilfe einer Digitalkamera aufgenommen. Mittels der Partikelerkennungsfunk-
tion von analySIS® wurden die Zellen auf den Proben als Partikel registriert. Partikeldich-
te und Partikelgröße wurden bestimmt und zusammengefasst. Die Partikelgröße wird als
mittlerer Durchmesser angegeben. Dazu werden von die Partikel auf eine Ellipsenform
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reduziert, deren mittlerer Durchmesser mit der Formel
√
a× b berechnet wird. Hierbei
sind a und b die Durchmesser der Ellipse.
4.2.4 Prinzip der Besiedlung von texturiertem Silikon mit Zelllinien
Zellkulturen sind laut Müller-Lierheim and Planegg (1988) ein sensibles System, das
gegenüber zellwachstumsbeeinflussenden Faktoren eine hohe Nachweisempfindlichkeit
hat. Ein solches System dient als Grundlage für Zytotoxizitätstests, mit denen die Zellver-
träglichkeit von Biomaterialien festgestellt werden kann, indem toxische, stimulierende
oder andere Faktoren anhand verschiedener Auswertungskriterien qualitativ und quan-
titativ erfasst werden (Brauner et al. 1988).
Grundlage für die Beurteilung der zellwachstumsbeeinflussendenWirkungen von Bio-
materialien ist die logarithmisch verlaufende Wachstumskurve (Normalkurve) z. B. ei-
ner L929-Zellkultur unter optimalen Kulturbedingungen auf negativem Kontrollmateri-
al3 (Abb. 4.4). Die zellwachstumsbeeinflussende Wirkung, die vom Prüfmaterial ausgeht
und zu einer Abweichung des Wachstumsverhaltens von der Normalkurve führen kann,
kann folgendermaßen eingestuft werden:
Stimulation: Die Zellzahl auf dem Prüfmaterial ist nach einer Generationszeit höher als
die Zellzahl auf negativem Kontrollmaterial.
Akzeptanz: Die Wachstumskurve von Zellen auf dem Prüfmaterial stimmt mit der Nor-
malkurve überein.
Hemmung: Die Zellzahl auf dem Prüfmaterial bleibt nach einer Generationszeit trotz
Zunahme der Zellzahl deutlich unterhalb der Zellzahl auf der Negativkontrolle,
z. B. wegen toxischer Materialeinflüsse.
Stagnation: Die ursprüngliche Zellzahl auf dem Prüfmaterial bleibt nach einer Genera-
tionszeit unverändert.
Absterben: Die Zellzahl auf dem Prüfmaterial liegt nach der Generationszeit unterhalb
der ursprünglichen Zellzahl. Grund hierfür ist das Absterben der Zellen durch to-
xische Einflüsse.
Die zellwachstumsbeeinflussende Wirkung wird anhand folgender Parameter qualita-
tiv und quantitativ beurteilt:
• Qualitative Parameter: generelle Morphologie, Vakuolisierung, Intaktheit der Zell-
membranen
• Quantitative Parameter: Zellvitalität/Zelltod, Zelldichte, Proliferation, Stoffwech-
selaktivität
3 Ein negatives Kontrollmaterial ist ein Material, das nicht zytotoxisch ist (Definition in ISO 10993-1).
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Abb. 4.4: Zellwachstum von L929-Zellen
unter optimalen Kulturbedingungen auf
negativem Kontrollmaterial. Die Zellzahl
verdoppelt sich alle 24 h. Das Wachs-
tum kann durch Kontakt mit Prüfmate-
rialextrakten graduiert beeinflusst wer-
den. In den Extremfällen wirkt der Ex-
trakt toxisch oder stimulierend auf das
Zellwachstum. Aus Anderheiden (1992),
verändert.
4.2.5 Besiedlung von texturiertem Silikon mit U373-Zellen
Damit texturiertes Silikon (TS) als Retina-Patch eingesetzt werden kann, ist es notwendig,
dass die autologen Gliazellen rasch und tief in den Silikonkautschuk eindringen. Ziel der
Versuche dieses Abschnitts war, die Proliferation von U373-Gliazellen auf/in dem Sili-
konelastomer nachzuweisen. Die Proliferation wurde mittels des XTT-Tests abgeschätzt.
Des Weiteren wurde die Eindringtiefe der Zellen in die Poren des Silikonelastomers mit
Hilfe der Rasterelektronenmikroskopie (ESEM) untersucht, da ein tiefes Eindringen zur
ortsstabilen Verankerung des späteren Retina-Patchs beiträgt. Ein weiterer Aspekt, der
im Folgenden untersucht wurde, war, inwieweit ausgewählte Oberflächenmodifikatio-
nen und die Sterilisationsmethode das Zellwachstum von U373-Gliazellen beeinflussen.
Die Versuche dieses Abschnitts wurden an TS in vitro mit U373-Zellen (Astrozyten)
durchgeführt. Folgende Oberflächenmodifikationen bzw. Sterilisationsverfahren wurden
an TS durchgeführt:
• Dampfsterilisation (Autoklavieren)
• Plasmasterilisation
• COOH-Funktionalisierung
• Kovalente Immobilisierung von BSA (bovines Serumalbumin)
• Kovalente Immobilisierung von Kollagen I
Die Autoklavierung erfolgte bei 121°C, 2,05 bar und 15 min Sterilisationszeit in Flüs-
sigkeit. Die Plasmasterilisation wurde von der Abteilung Zentralsterilisation des Univer-
sitätsklinikums Aachen (UK Aachen) mit einem Sterrad 100S (Johnson & Johnson) vor-
genommen. Die Plasmasterilisation wurde mit Niedrigtemperatur-Plasma durch die Ste-
rilisationsabteilung des UK Aachen durchgeführt. Als Gas zur Erzeugung des Plasmas
diente H2O2. BSA und Kollagen I wurden mit den in Kap. 4.2.2 beschriebenen Arbeits-
schritten kovalent auf der Silikonoberfläche verankert. Die proteinbeschichteten Proben
wurden durch Plasmasterilisation mit den angegebenen Parametern sterilisiert.
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Unmodifiziertes und modifiziertes TS wurden zu 2 cm2 großen Proben zugeschnitten.
Die Probenwurden auf dieWells einer 12erMikrotiterplatte verteilt. Eine U373-Subkultur
(Kap. 4.1.2.3) wurde vorbereitet. Die Zelldichte der erhaltenen Zellsuspension wurde mit
Hilfe der NEUBAUER-Zählkammer auf einen Wert von 80 000 Zellen/ml eingestellt. Je 2
ml der Zellsuspension wurden in die Wells mit den Proben pipettiert. Danach wurden
die Proben im Begasungsbrutschrank bei 37°C und 5% CO2-Begasung bebrütet. Nach 3
Tagen Inkubation wurde die Stoffwechselaktivität der U373-Zellen mittels XTT-Test ge-
messen (Kap. 4.2.3.3). Unmittelbar nach Abnahme der XTT-Reagenzien wurde in jedes
Well 3%iges Glutardialdehyd gefüllt. Die abgenommene Flüssigkeit wurde 1:4 mit Aqua
dest. verdünnt. Von der verdünnten Flüssigkeit wurden jeweils 100 µl abgenommen und
in die Wells einer 96er Mikrotiterplatte gefüllt. Diese Mikrotiterplatte wurde im ELISA-
Reader bei λ =490 nm ausgelesen. Bei allen Zellkulturversuchen wurden Negativkontrol-
len (Glas) mitgeführt.
Die in Glutardialdehyd fixierten Proben wurden nach Behandlung in aufsteigender
Aceton-Reihe nach dem Critical-Point-Verfahren getrocknet. Dann wurden bei allen Pro-
ben 2 bis 3 Streifen von 2 mm Breite aus der Probenmitte herausgeschnitten. Die Streifen
wurden mit der Schnittkante zum Betrachter hin mittels Leit-Tabs auf Stiftprobentellern
befestigt. Der Rest der Proben wurde mit der bewachsenen Seite zum Betrachter hin auf
dieselben Stiftprobenteller geklebt. Die Proben wurden mit einer 30 nm dünnen Gold-
schicht in einer Kathodenzerstäubungsanlage bedampft und anschließend im ESEM be-
obachtet. Die Ergebnisse wurden fotografiert und mit der Bildanalysesoftware analySIS®
dokumentiert. Das 3D-Wachstum der U373-Astrozyten auf TS wurde qualitativ beurteilt.
Die in vitro-Tests wurden bei allenModifikationen des Silikonelastomers über eine Zell-
kulturdauer von 3 Tagen im Begasungsbrutschrank durchgeführt. Darüber hinaus wur-
den die plasmasterilisiertem, BSA-beschichtetem und Kollagen-I-beschichtetem TS auch
im Langzeittest mit einer Zellkulturdauer von bis zu 14 Tagen untersucht. Dazu wurden
mehrere 12er Mikrotiterplatten nach dem beschriebenen Verfahren mit ein und derselben
Zellsuspension aus U373-Zellen angesetzt. Die erste Platte ist nach 3 Tagen Zellkulturdau-
er entnommen und mit XTT und Glutardialdehyd wie beschrieben behandelt worden.
Die nächsten Proben wurden entsprechend nach 7, 10 und 14 Tagen mit XTT getestet und
anschließend in Glutardialdehyd fixiert.
4.3 Untersuchung des Zellwachstums auf anionisch
funktionalisiertem PDMS
In diesem Teil der Experimente wurde das Zellwachstum von U373- und L929-Zellen
auf anionisch funktionalisierten PDMS-Folien untersucht. Die Folien haben imGegensatz
zum texturierten Silikon eine glatte Oberfläche.
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4.3.1 Material
Die Untersuchungen wurden in Zellkultur an dem PDMS Silopren® LSR 4030, das von
der Firma BAYER AG (Leverkusen, D) hergestellt wird, durchgeführt. Das PDMS wurde
in Form von 10 cm langen Hohlkörpern geliefert. Die innere Oberfläche der Hohlkör-
per wurde von der Firma Bionic Surfaces (Würzburg, D) nach patentiertem Verfahren
anionisch funktionalisiert4 (vgl. Kap. 4.2.1.2). Die Belegungsdichte mit anionischen funk-
tionellen Gruppen (z. B. OH, COOH) betrug 0, 25, 50, 75 und 100 %. Dabei ist eine Be-
legungsdichte von 100 % die mit dem angewandten Verfahren mögliche Belegung mit
anionischen funktionellen Gruppen. 0 % Belegungsdichte bedeutet, dass keine Funktio-
nalisierung vorgenommen worden ist.
Die PDMS-Hohlkörper wurden für die in vitro-Versuche mit den U373- und L929-
Zellen zu 2 cm2 großen Proben zurechtgeschnitten. Vor den in vitro-Tests in Zellkultur
wurden die Proben autoklaviert (121°C, 2,05 bar, 15 min, in Aqua dest.).
4.3.2 Methode
Die U373- und L929-Zellkultur wurden gemäß den in Kap. 4.1.2.3 beschriebenen Ar-
beitsschritten passagiert. Die Zelldichte wurde mittels NEUBAUER-Zählkammer ermittelt
und auf einen Wert von 20 000 Zellen/ml eingestellt (Kap. 4.1.2.4). Die zurechtgeschnit-
tenen PDMS-Proben wurden auf die Wells von 12er Mikrotiterplatten verteilt. In jedes
Well wurden 2 ml der eingestellten Zellsuspension pipettiert und bei 37°C und 5 % CO2-
Begasung für 24 h im Begasungsbrutschrank bebrütet. Als Negativkontrolle dienten Glas-
ronden. Anschließend wurden die Proben vital- und hämalaungefärbt (Kap. 4.2.3.1 und
4.2.3.2). Die Zellbilder wurden mit Hilfe des Bildanalysesystems analySIS® hinsichtlich
der Parameter Zelldichte und Zellspreading quantitativ ausgewertet (Kap. 4.2.3.5).
4.4 Statistische Auswertung
Die statistische Auswertung aller Ergebnisse dieser Arbeit erfolgte mit dem Softwarepro-
gramm Statview (Version 5.0, SAS Institute Inc., USA). Die gemessenen Werte wurden
per ANOVA auf Verteilung geprüft. Unterschiede zwischen verschiedenen Stichproben
wurden per Student-t-Test analysiert. Das Signifikanzniveau aller Tests lag bei 5 %.
4 US-Patente 4,332,922; 4,943,460; 4,828,996; 5,408,280 und 5,494,756 sowie deutsche Offenlegungs-
schriften DE 2645990 und DE 4216271
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4.5 Implantation von laserperforierten Silikonfolien in
Kaninchenaugen als Ergänzung
Es wurden in vivo-Implantationen von Silikonfolien mit Laserperforation (Porengröße =
50 µm) am Tiermodell Kaninchen durchgeführt. Die Laserperforation wurde mit einem
Excimer-Laser vorgenommen. Die Folien sind vor der Implantation oberflächenmodi-
fiziert worden (z. B. mit Polyacrylsäure). Die Silikonfolien wurde in den Universitäts-
Augenkliniken Essen und Köln (Dr. Laube, Prof. Walter) implantiert. Histologische Auf-
arbeitung und Begutachtung der enukleierten Kaninchenaugen wurden im Institut für
Pathologie des Universitätsklinikums Aachen vom Institut für Pathologie, UK Aachen
(Herr Verken) durchgeführt. Für Ultradünnschnitte zeichnet die Elektronenmikroskopi-
sche Abteilung, UK Aachen (Dr. Hollweg) verantwortlich.
Die Kaninchen wurden zunächst durch intramuskuläre Injektion narkotisiert (z. B. mit
Ketamin). Nach Vitrektomie und Stabilisierung des Auges per Perfluorcarbon-Tampona-
de wurde die laserperforierte Silikonfolie über eine corneosklerale Inzision ins Auge ein-
geführt. Das Implantat wurde auf der Retina mittels Retinanägeln aus Titan fixiert. Die
Inzision wurde mittels absorbierbaren Nahtmaterials geschlossen. Postoperativ wurden
die Tiere mit antibiotika- und cortisonhaltiger Augentropfen (z. B. Dexamytrex) mehr-
mals täglich behandelt. Die Verweildauer betrug 1, 2 und 4 Wochen bzw. 3, 6 und 12
Monate. Nach der Verweildauer wurden die Augen enukleiert. Es wurde stets ein Auge
pro Tier behandelt. Insgesamt wurden 17 Implantationsversuche mit den beschriebenen
Silikonfolien durchgeführt. Ein detailliertes Beispiel für die beschriebene Implantations-
prozedur findet sich bei Laube et al. (2004).
Die enukleierten Augen wurden in 4%igem Formalin (v/v) fixiert und in Technovit
8100 eingebettet. Es wurden mit Hilfe des Rotationsmikrotoms Schnittpräparate von der
Zone mit den Silikonfolien im Auge angefertigt (2-10 µmDicke). Die Schnitte wurden im
Wasserbad gestreckt, auf silanisierten Objektträgern aufgezogen und bei 70 °C auf einer
Heizplatte ruhen gelassen. Die Schnitte wurden mit Hämalaun und Eosin gefärbt (HE-
Färbung). Mit Eosin wird kollagenhaltiges Bindegewebe angefärbt. Die fertigen Schnitt-
präparate wurden mit Vitroclud eingedeckt (Böck 1989).

5 Ergebnisse
5.1 Physikochemische Charakterisierung
Die Porenstruktur der Oberflächentextur von texturiertem Silikon (TS) ist per ESEM fo-
tografisch dokumentiert worden (Abb. 5.1). Für diese Untersuchung wurden TS-Proben
mit 2 x 2 cm2 Größe verwendet. Die geometrischen Parameter wurden mit Hilfe des Bild-
analysesystems analySIS® quantitativ bestimmt (Tabelle 5.1).
5.1.1 Mikrostruktur der Oberflächentextur
Das in dieser Arbeit verwendete TS hat eine Gesamtdicke von 1200 µmmit einer 430 µm
dicken Textur (Abb. 5.1). Die Textur ist durch unregelmäßig verteilte offene Poren und
wellenartige Aufwerfungen gekennzeichnet. Die Poren der Textur sind im Umriss rund
bis oval, selten rechteckig. Die Porenränder bilden meistens einen sanften Übergang zur
umliegenden Oberfläche der Oberflächentextur. Einige Porenränder sind scharfkantig.
Ein Porennetzwerk ist nicht vorhanden, da nur eine partielle Interkonnektivität vor-
liegt. Das heißt, dass die Wände nur weniger Poren im Bereich zwischen Poreneingang
und Porengrund durchbrochen sind. Die meisten Poren sind ausschließlich zur Oberflä-
che hin offen. Des Weiteren sind im Querschnitt Poren zu erkennen, die zu keiner Seite
hin offen sind.
Die Poren haben eine mittlere Fläche von 3127 µm2 bei einem mittleren Durchmesser
von 84 µm (Tabelle 5.1). Die Mediane von Porenfläche und -durchmesser (1947 µm2, 72
µm) weichen stark von den Mittelwerten ab (Abb. 5.2 bis 5.5).
Die Quantifizierung der geometrischen Parameter Porenfläche und Porendurchmesser
der Oberflächentextur von TS ist in Abb. 5.2-5.5 dargestellt. Diese geometrischen Daten
sind in Größenklassenbereiche klassifiziert. Für beide Parameter lässt sich festhalten, dass
die Werte nicht normalverteilt sind. Dieser Befund wird im Folgenden genauer beschrie-
ben.
Die Flächen der Poren der Oberflächentextur sind inhomogen über die Größenklassen-
bereiche verteilt (Abb. 5.2 und 5.3). Die Größenklasse 0 - 2500 µm2 ist mit der größten
Anzahl an Poren vertreten (n = 636, das entspricht einem Anteil von 63 %). Der Median
liegt deswegen bei 1947 µm2 (Tabelle 5.1). Ebenfalls vermehrt feststellbar sind Poren der
Klasse > 8000 µm2 (n = 60, 6 %).
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Abb. 5.1: Elektronenmikroskopische Aufnahme der Oberflächentextur von texturiertem Silikon (TS), A1
Aufsicht von schräg oben, A2 Detail von A1, B1 Querschnitt, B2 Detail von B1. Die Textur ist durch Poren
und Aufwerfungen gekennzeichnet. Ein Teil der Poren ist nach oben offen, der Rest ist geschlossen. Die
Poren haben unterschiedliche Durchmesser. (Maßstabsbalken 500 µm (A1), 50 µm (A2), 200 µm (B1),
100 µm (B2))
Eine weitere inhomogene Verteilung von Daten ist auch bei den Porendurchmessern
feststellbar (s. Abb. 5.4 und 5.5). Am häufigsten treten Poren in den Größenbereichen 60 -
90 µm (n = 432, 43 %) und 100-200 µm (n = 175, 17 %) auf. Der Median beträgt deswegen
72 µm.
Tabelle 5.1: Geometrische Daten der Oberflächentextur von texturiertem Silikon. Die Mittelwerte der Poren-
flächen und -durchmesser weichen stark von den entsprechenden Medianen ab und zeigen eine Nichtnor-
malverteilung der Werte. Porosität bezeichnet das Verhältnis von Porenflächen zur Gesamtfläche. (Anzahl
[n] = 1004; x¯ = Mittelwert, SD = Standardabweichung)
Fläche [µm2] Durchmesser [µm] Formfaktor
x¯ (SD) 3127 (4463) 84 (45) 0,29 (0,19)
min - max 815 - 70.640 37 - 518 0,01 - 0,93
Median 1947 72 0,26
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Abb. 5.2: Größenklassenverteilung und Anzahl [n] der Porenflächen der Oberflächentextur von texturiertem
Silikon. Die Porenflächen sind über die Größenklassenbereiche unregelmäßig verteilt. Häufung der Anzahl
an Flächen in den Größenbereichen von 200 µm2 bis 3000 µm2 und > 5000 µm2.
Abb. 5.3: Größenklassenverteilung und Anteil der Porenflächen auf der Oberflächentextur von texturiertem
Silikon. Relativ am häufigsten kommen Porenflächen im Größenbereich > 5000 µm2 vor.
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Abb. 5.4: Größenklassenverteilung und Anzahl der mittleren Porendurchmesser auf der Oberflächentex-
tur von texturiertem Silikon. Porendurchmesser in einem Größenbereich von 61 µm bis 80 µm treten am
häufigsten auf. Eine weitere Häufigkeitsspitze liegt im Größenbereich von 100 µm bis 200 µm.
Abb. 5.5: Größenklassenverteilung und Anteil der mittleren Porendurchmesser auf der Oberflächentextur
von texturiertem Silikon. Relativ am häufigsten kommt der Größenbereich 61-70 µm vor.
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5.1.2 Auswirkungen von Oberflächenmodifikationen auf die
Benetzbarkeit von texturiertem Silikon
Die Auswirkungen von Oberflächenmodifikationen auf die Oberflächenbenetzbarkeit
von texturiertem Silikon ist anhand von fünf verschiedenen Modifikationsverfahren ge-
testet worden. Vor und nach Modifikation ist der Kontaktwinkel gemessen worden. Die
Kontaktwinkelmessungen wurden in einem Zeitraum von einem Jahr in definierten zeit-
lichen Abständen an modifiziertem texturierten Silikon wiederholt. Dabei wurde auch
das Medium berücksichtigt, in dem die modifizierten Proben gelagert wurden. In Abb.
5.6 sind die Ergebnisse nach einem Jahr Messung zusammengefasst und werden nachfol-
gend beschrieben.
Der Kontaktwinkel auf unmodifiziertem texturierten Silikon (TS) beträgt im Mittel
128,6°. TS ist demnach hydrophob. Plasmasterilisation mit Wasserstoffperoxid (TS +
H2O2) führt zu einer leichten nichtsignifikanten Erhöhung der Hydrophobizität (131,6°).
Plasmaätzung mit Sauerstoffplasma (TS + O2) hydrophiliert TS kurzzeitig (bis 2 h nach
der Ätzung, nicht dargestellt), der Kontaktwinkel pendelt sich aber danach dauerhaft auf
einenWert von durchschnittlich 106,5° ein, d. h. TS ist danach wieder hydrophob. Pfropf-
copolymerisation mit Allylamin (TS+Amin) führt zu einer dauerhaften Hydrophilierung
von TS (Kontaktwinkel 67,8°). Die Lagerung an Luft bewirkt keine Veränderung des Kon-
taktwinkels auf aminfunktionalisiertem TS.
Der Kontaktwinkel auf TS beträgt nach anionischer Funktionalisierung 93,1° bei La-
gerung des TS an Luft nach der Funktionalisierung. Bei Lagerung in Wasser wird ein
Kontaktwinkel von 70,4° gemessen. Der Kontaktwinkel steigt allerdings auf den Wert
von über 90° nach 30-minütiger Lagerung an Luft nach Entnahme aus demWasser.
Vollständige Benetzbarkeit von texturiertem Silikon wird nach COOH-
Funktionalisierung erreicht (Kontaktwinkel 3,6°). Diese Benetzbarkeit ist dann vorhan-
den, wenn das funktionalisierte TS in Aqua dest. gelagert wird. Nach Entnahme aus Aqua
dest. und bei anschließender Lagerung an Luft steigt der Kontaktwinkel in den Grenzbe-
reich zwischen hydrophob und hydrophil (91,5°). Nach anschließender Einlagerung in
Aqua dest. wird die TS-Oberfläche wieder hydrophil (10,9°).
Durch die Untersuchung dieses Teilkapitels wurde nachgewiesen, dass die hier ver-
wendeten Behandlungsmethoden die Benetzbarkeit der Oberfläche von texturiertem Si-
likon (TS) unterschiedlich stark beeinflussen. Unter den hier angewendeten Behand-
lungsmethoden sind Pfropfcopolymerisation mit Allylamin, anionische Funktionalisie-
rung und COOH-Funktionalisierung diejenigen, mit denen die TS-Oberfläche dauerhaft
hydrophiliert werden kann. Der Hydrophilierungseffekt bei den beiden letzteren Verfah-
ren ist nur bei Lagerung in Wasser aufrechtzuerhalten.
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Abb. 5.6: Kontaktwinkel auf texturiertem Silikon vor und nach Oberflächenmodifikation (violette Linie mar-
kiert die Grenze zwischen hydrophil und hydrophob). Pfropfcopolymerisation mit Allylamin und COOH-
Funktionalisierung hydrophilieren die TS-Oberfläche. (Mittelwerte ± Standardabweichung)
5.1.3 Einfluss von Oberflächenmodifikationen auf die
Proteinadsorption
Texturiertes Silikon (TS) ist per Plasmabehandlung mit Sauerstoffplasma (Plasma-TS)
bzw. per Pfropfcopolymerisation mit Allylamin (Amin-TS) oberflächenmodifiziert wor-
den. Das modifizierte TS wurde mit einer BSA-Lösung (bovines Serumalbumin) bzw.
Kollagen-I-Lösung inkubiert und anschließend lyophilisiert. Es erfolgte danach eine Ami-
nosäureanalyse.
Auf unmodifiziertem TS adsorbieren 256,4 nmol BSA pro cm2 (Abb. 5.7). Demgegen-
über adsorbieren auf Plasma-TS 582,2 nmol BSA pro cm2. Der Unterschied von 325,8
nmol/cm2 ist mit P < 0,05 statistisch signifikant (Student-t-Test). Amin-TS hingegen bin-
det adsorptiv 190,8 nmol BSA pro cm2. Die Unterschiede zu Plasma-TS und zu unmodi-
fiziertem TS sind signifikant (P < 0,05, Student-t-Test).
Ähnliche Unterschiede in der Proteinadsorption finden sich auch der Bindung von Kol-
lagen I (Coll I) auf TS. Unter gleichen Versuchsbedingungen adsorbieren an der Oberflä-
che von unmodifiziertem TS 369,0 nmol Coll I pro cm2. Demgegenüber adsorbiert eine
30,2 nmol/cm2 größere Kollagen-I-Menge auf Plasma-TS (399,2 nmol/cm2). Die Coll I-
Adsorption ist hingegen mit 200 nmol/cm2 geringer als auf unmodifiziertem TS und auf
Plasma-TS.
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Es lässt sich hiermit feststellen, dass die Art der Oberflächenmodifizierung die Menge
an adsorbiertem Protein beeinflusst.
5.1.4 Kovalente Proteinimmobilisierung auf texturiertem Silikon
Das Protein BSA ist auf COOH-funktionalisiertem texturierten Silikon (TS) mittels des
EDC/NHS-Verfahrens in zwei verschiedenen Varianten (A und B) kovalent gecoatet wor-
den. Die Menge an kovalent gebundenem BSA wurde anschließend analysiert (Abb. 5.8).
Bei Variante A wurde die BSA-Lösung nach Voraktivierung der Carboxylgruppen des
TS auf TS aufgebracht. Dabei wird eine Proteinmenge von 20,1 µg/cm2 kovalent gebun-
den. Dies entspricht einer Proteindichte von 18,1 Molekülen/10 nm2.
Bei Variante B der experimentellen Durchführung wurde TS gleichzeitig mit EDC
und der BSA-Lösung inkubiert. Die dabei kovalent gebundene BSA-Menge beträgt 33,1
µg/cm2. Dies entspricht einer Proteindichte von 30,0 Molekülen/10 nm2.
Mit Hilfe von Toluidinblau ist die Dichte der Carboxylgruppen auf COOH-funktionali-
siertem TS ermittelt worden. Demnach beträgt die COOH-Dichte 850,00 Moleküle pro
10 nm2 auf der TS-Oberfläche (Abb. 5.8).
Zusammengefasst lässt sich feststellen, dass in Abhängigkeit von den gewählten Vari-
anten der Versuchsdurchführung unterschiedliche Mengen von BSA auf der Oberfläche
von texturiertem Silikon kovalent immobilisiert werden können. Mit Variante B kann ei-
ne 1,64-fach höhere BSA-Menge auf TS kovalent immobilisiert werden als mit Variante
A.
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Abb. 5.7: Adsorption von bovinem Serumalbumin (BSA) und Kollagen I auf texturiertem Silikon in Abhän-
gigkeit von der Oberflächenmodifikation. Auf texturiertem Silikon, das amin-funktionalisiert wurde, ist die
Proteinadsorption stets niedriger als auf plasmageätztem TS.
Abb. 5.8: Kovalent gebundene Menge von BSA auf COOH-funktionalisiertem texturierten Silikon (TS). Bei
einem Teil der TS-Proben wurde die BSA-Lösung nach Voraktivierung mit EDC/NHS aufgebracht. Beim
anderen Teil wurden die TS-Proben mit einem Gemisch aus EDC und BSA-Lösung inkubiert.
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5.2 Besiedlung von texturiertem Silikon in vitro
DasWachstum von Gliazellen auf texturiertem Silikon ist mit der Zelllinie U373 (humane
Astrozyten) untersucht worden. Die proliferativeWirkung des Silikons ist anhand der Pa-
rameter Zelldichte, Stoffwechselaktivität und Eindringtiefe bestimmt worden. DesWeite-
ren wurde das Zellwachstum in Abhängigkeit von Sterilisation und Proteinbeschichtung
des Silikons untersucht.
Kontrollkulturen
Bei jedem Besiedlungsversuch sind Negativ-Kontrollen mitgeführt worden. Als Nega-
tiv-Kontrollen dienten jeweils vier separate U373- bzw. L929-Zellkulturen auf der Wachs-
tumsunterlage Glas (Abb. 5.9). Die Zelldichte der Kontrollen ist nach 24-stündiger Besied-
lung konfluent, der Anteil vitaler Zellen an der Gesamtzellzahl beträgt nahezu 100 %. Mit
einem Anteil von 3-5 % entspricht die Mitoseaktivität den Normalparametern der Zell-
kultursysteme. Die Zellkörper sind auf der Wachstumsunterlage gut ausgebreitet (Zell-
spreading). Die Zellkerne sind gut erkennbar und klar vom Zytoplasma abgegrenzt.
Abb. 5.9: Vitalität und Wachstum von U373-Zellen (obere Reihe) und von L929-Zellen (untere Reihe) auf
Glasronden (links: Vitalfärbung, rechts: Hämalaunfärbung). Die Zelldichte ist konfluent, der Anteil vitaler
Zellen liegt bei 100 %. Die mitotisch aktiven Zellen haben gut erkennbare Zellkerne, die vom Zytoplasma
klar abgegrenzt sind. Vergrößerung 90-fach (oben) bzw. 225-fach (unten).
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5.2.1 Besiedlung von texturiertem Silikon in Abhängigkeit von der
Sterilisation
Texturiertes Silikon ist mit Wasserstoffperoxid-Plasma sterilisiert, mit U373-Astrozyten
besiedelt und anschließend im Begasungsbrutschrank (37°C, 5 % CO2) für 3 Tage inku-
biert worden. Besiedelt wurden in gleicher Weise Proben von autoklaviertem texturierten
Silikon (TS).
U373-Zellen, die auf plasmasterilisiertem TS aufgebracht wurden, wachsen in deut-
lich höherer Zelldichte als U373-Zellen, die auf autoklaviertem TS gewachsen sind (Abb.
5.10). Auffällig ist auch, dass bei plasmasterilisiertem TS die U373-Zellen in viel mehr
Poren eingewachsen sind als bei autoklaviertem TS, wobei stets primär die Bereiche auf
der TS-Oberfläche, die sich zwischen den Poren befinden, von den U373-Zellen besiedelt
werden. Bei höherer Zelldichte werden auch zunehmend Poren besiedelt.
Die U373-Zellen zeigen sowohl auf plasmasterilisiertem als auch auf autoklaviertem
TS eine starke Ausbreitung des Zellkörpers (hohes Zellspreading). Die Zellen wachsen an
den Porenwänden entlang in die Poren hinein (Abb. 5.10, A3 und B3). Dies gilt für Poren,
deren Durchmesser größer als 50 µm ist und deren Eingänge einen gleitenden Übergang
zu den umgebenden Bereichen der TS-Oberfläche bilden. In kleinere Poren und/oder
solchen mit scharfen Kanten wachsen U373-Zellen dagegen sehr selten hinein.
Weitere Unterschiede zeigen sich in der Stoffwechselaktivität: U373-Zellen auf plas-
masterilisiertem TS haben eine 20 % höhere Proliferationsrate als auf autoklaviertem TS.
Dieser Unterschied ist signifikant (Student-t-Test, P < 0,001, Abb. 5.11).
5.2.2 Besiedlung von proteinbeschichtetem texturierten Silikon
In dieser Arbeit wurde das Wachstumsverhalten von Gliazellen am Beispiel von U373-
Astrozyten auf oberflächenmodifiziertem TS untersucht. Die Experimente wurden über
einen Zeitraum von 14 Tagen durchgeführt, wobei nach 3, 7 und 14 Tagen jeweils Proben
zur Auswertung entnommen wurden. Die XTT-Tests zeigten eine relativ hohe Stoffwech-
selaktivität bei jeder Probenentnahme während des Besiedlungszeitraums. Die Zellmor-
phologie war vergleichbar mit derjenigen auf der Negativkontrolle, d. h. die Astrozyten
wuchsen auf allen Proben und auf der Negativkontrolle mit starkem Spreading und ho-
her Zelldichte an der Wachstumsunterlage.
Texturiertes Silikon ist sowohl mit Kollagen I als auch mit BSA kovalent gecoatet (Kap.
4.2.2), mit U373-Zellen besiedelt und anschließend für 14 Tage im Begasungsbrutschrank
(37°C, 5 % CO2) inkubiert worden. Nach 3, 10 und 14 Inkubationstagen sind jeweils
Proben zur Auswertung entnommen worden. Kontrollmaterial war TS ohne Proteinbe-
schichtung.
Die Zelldichte von U373-Zellen nimmt während der 14-tägigen Inkubationsdauer zu,
unabhängig davon, ob TS gecoatet oder nicht gecoatet war. Eine weitere Gemeinsamkeit
5 Ergebnisse 47
Abb. 5.10: Elektronenmikroskopische Aufnahmen von U373-Zellen, mit denen texturiertes Silikon besiedelt
wurde. Das texturierte Silikon auf der linken Seite (A1-A3) wurde vor der Besiedlung autoklaviert, während
das texturierte Silikon auf der rechten Seite (B1-B3) vor der Besiedlung plasmasterilisiert wurde. Die Zell-
dichte und das Einwachsen in die Poren auf der linken Seite sind wesentlich geringer als auf der rechten
Seite. (Maßstabsbalken bei A1 und B1 = 500 µm, bei A2 und B2 = 50 µm, bei A3 und B3 = 50/100 µm)
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Abb. 5.11: Stoffwechselaktivität von U373-Zellen auf texturiertem Silikon in Abhängigkeit von der Steri-
lisation (XTT-Test). Die Proliferationsraten sind als mittlere Extinktionen (λ = 490 nm) aufgetragen. Die
Stoffwechselaktivität auf plasmasterilisiertem Silikon ist signifikant höher als auf autoklaviertem Silikon (*P
< 0,001, Student-t-Test).
ist eine gute Ausbreitung der U373-Zellkörper (Zellspreading) sowohl auf gecoateten als
auch auf ungecoateten TS-Proben.
U373-Zellen zeigen nach 3 Tagen Zellkultur sowohl auf nicht gecoatetem als auch auf
proteingecoatetem TS noch eine ähnliche Zelldichte. Während des weiteren Zellkultur-
verlaufs entwickeln sich die Zellkulturen unterschiedlich: Die Zelldichte der U373-Astro-
zyten, die auf den proteinbeschichteten TS-Proben kultiviert wurden, steigt schneller
als die Zelldichte der U373-Zellen, die auf den unmodifizierten Proben gewachsen sind
(Abb. 5.12).
Das Einwachsverhalten der U373-Zellen auf proteinbeschichtetem TS ist dadurch cha-
rakterisiert, dass sie ähnlich wie bei nicht proteinbeschichtetem TS (Kap. 5.2.1) in größere
Poren (Durchmesser > 50 µm) mit dem gesamten Zellkörper an den Porenwänden ent-
lang bis zum Porengrund wachsen und sich auch am Porengrund ausbreiten (Abb. 5.14,
Detailbild). Die Eingänge kleinerer Poren (< 50 µm) sind meistens von der Proteinschicht
verschlossen. Die U373-Zellen wachsen auf der Proteinschicht über die Poren hinweg.
Vereinzelt lösen sich Zellen aus einem solchen Zellverband heraus und wachsen mit Zel-
lausläufern bis zum Porengrund (Abb. 5.15).
Die Stoffwechselaktivität von U373-Zellen auf proteinbeschichtetem und nicht be-
schichtetem TS zeigt in den ersten 7 Tagen keine signifikanten Unterschiede. Nach 14-
tägiger Zellkulturdauer ist die Stoffwechselaktivität auf BSA-beschichtetem TS signifi-
kant höher als auf Kollagen-I-beschichtetem TS (Abb. 5.16). Sie ist auch höher als auf
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Abb. 5.12: Elektronenmikroskopische Aufnahmen von U373-Zellen auf texturierten Silikon (TS), das mit
Kollagen I (mittlere Spalte) bzw. mit BSA (rechte Spalte) kovalent gecoatet worden ist. Zum Vergleich un-
modifiziertes TS (linke Spalte). (Messbalken = unterschiedlich)
unbeschichtetem TS. Hingegen gibt es keinen signifikanten Unterschied zwischen der
Stoffwechselaktivität auf Kollagen-I-beschichtetem TS und unbeschichtetem TS.
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Abb. 5.13: Querschnitt durch eine Pore von TS, das mit U373-Astrozyten besiedelt wurde. An der Po-
renwand entlang breiten sich die Astrozyten mit ausgeprägtem Zellspreading aus. REM. (Messbalken =
100 µm)
Abb. 5.14: U373-Astrozyten auf kollagenbeschichtetem TS nach 10 Tagen Kultur in Aufsicht. Das große
Bild zeigt eine Übersicht, aus dem ein Detail herausvergrößert wurde (kleines Bild). Die Astrozyten wachsen
mit hoher Zelldichte. REM. (Messbalken = 500 µm (großes Bild) bzw. 20 µm (Detailbild))
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Abb. 5.15: Querschnitt durch eine Pore von BSA-beschichtetem TS nach 10 Tagen Zellkultur mit U373-
Astrozyten. Aus der dichten Zellschicht (oben) wachsen Zellen in die Poren von TS. REM. (Messbalken =
20 µm)
Abb. 5.16: Stoffwechselaktivität von U373-Zellen im Verlauf von 14 d Zellkultur auf texturiertem Silikon
in Abhängigkeit von der Proteinart (XTT-Test). Die Stoffwechselaktivität ist auf BSA-beschichtetem Silikon
nach 14 d leicht erhöht. Die Proliferationsrate auf Kollagen-I-beschichtetem Silikon ist nach 14 d signifi-
kant niedriger als auf BSA-beschichtetem Silikon (* = Signifikanz, P < 0,05, Student-t-Test). (Mittelwerte ±
Standardabweichung)
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5.3 Anionische Oberflächenfunktionalisierung zur
Verbesserung des Zellwachstums auf PDMS
Die Oberflächeneigenschaften eines Biomaterials sind von entscheidender Bedeutung für
den Erfolg einer Implantation (Kap. 3.4). Im Folgenden wurde untersucht, inwieweit
die Funktionalisierung der Oberfläche von Silikon mit anionischen Molekülen das Zell-
wachstum auf Silikon beeinflusst. Die Zellkulturversuche wurden mit U373-Astrozyten
und L929-Fibroblasten durchgeführt. Die Ergebnisse werden wie folgt für beide Zelllini-
en getrennt beschrieben. Auswertungskriterien waren Zelldichte und Zellmorphologie.
5.3.1 Einfluss anionischer Oberflächenfunktionalisierung auf
U373-Zellen
Anionisch funktionalisierte PDMS-Folien mit den Belegungsdichten 25, 50, 75 und 100 %
sind mit U373-Zellen besiedelt und für 48 h im Begasungsbrutschrank (37°C, 5 % CO2)
inkubiert worden.
Die Zellkörper von U373-Zellen, die auf unmodifizierten PDMS-Folien (0 % Belegungs-
dichte) aufgebracht wurden, zeigen ausschließlich eine kugelförmige Morphologie (Abb.
5.18). Die Zellen waren vereinzelt und standen nicht miteinander in Kontakt. Die Zell-
dichte war sehr gering (1,3 % ± 1,4 Flächenanteil, Abb. 5.17).
Das Zellbild von U373-Astrozyten auf anionisch funktionalisiertem PDMS unterschei-
det sich sehr stark von demjenigen auf unmodifiziertem PDMS: Die Astrozyten zeigen
ein starkes Spreading mit Kontakt zu Nachbarzellen. Die Zelldichte ist mit 31,5 % Zell-
fläche/Gesamtfläche (± 13,7) 24-fach höher als auf unmodifiziertem PDMS. Dieser Un-
terschied ist signifikant (P = 0,003; Student-t-Test; Abb. 5.17). Die Zelldichte auf funktio-
nalisiertem PDMS ist allerdings signifikant 2,01-mal kleiner als auf Glas (63,5 ± 14,2 %
Flächenanteil, P < 0,001, Student-t-Test).
Die quantitative Analyse der Zelldichte ergibt folgendes Ergebnis (Abb. 5.17): Auf anio-
nisch funktionalisierten PDMS-Folien mit 25 % Belegungsdichte bewachsen U373-Astro-
zyten 40,5 ± 13,3 % der PDMS-Oberfläche. Auf höher belegten PDMS-Folien war die
Zelldichte von U373-Astrozyten geringer: So betrug der Flächenanteil Zellen zu Gesamt-
fläche auf zu 50 % anionisch funktionalisiertem PDMS 28,1 ± 10,9 %, auf zu 75 % funk-
tionalisiertem PDMS 28,0 ± 16,1 % und schließlich auf PDMS mit 100 % Belegungsdichte
30,0 ± 12,5 %. Die Unterschiede zwischen der Zelldichte auf 25 % belegtem PDMS und
den Zelldichten auf stärker funktionalisiertem PDMS waren stets signifikant (P < 0,05).
Die Unterschiede zwischen den Zelldichten auf 50, 75 und 100 % belegtem PDMS waren
nicht signifikant. Die genannten Unterschiede sind vermutliche auf sterische Einflüsse
durch zu hohe Belegungsdichte zurückzuführen.
Die anionische Funktionalisierung hatte einen großen Einfluss auf das Spreading der
U373-Astrozyten. Denn vor der Funktionalisierung hatten die Zellen auf den PDMS-
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Folien ausschließlich eine kugelförmige Morphologie. Nach der Funktionalisierung zeig-
ten die Zellen ein starkes Zellspreading mit lang ausgebreiteten Pseudopodien, unabhän-
gig von der Belegungsdichte.
Abb. 5.17: Zelldichte von U373-Zellen auf anionisch funktionalisierten PDMS-Folien in Abhängigkeit von
der Belegungsdichte mit anionischen Molekülen. Die Zelldichte wurde als Flächenanteil an der Gesamto-
berfläche gemessen. Als negatives Kontrollmaterial (Ko) wurde Glas verwendet. Die Unterschiede zwischen
nichtfunktionalisiertem PDMS (0 %) und funktionalisiertem PDMS (25 bis 100 % sowie zwischen PDMS mit
25 % Belegungsdichte und höher belegtem PDMS sind signifikant (‡P < 0,001, *P < 0,05; Student-t-Test).
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Abb. 5.18: Vitalität und Wachstum von U373-Zellen nach 24-stündigem Kontakt mit Glas (Kontrolle) und mit
unmodifiziertem (0 % ) bzw. anionisch funktionalisiertem PDMS in unterschiedlichen Belegungsdichten (25
bis 100 % ) (links: Vitalfärbung, rechts: Hämalaunfärbung). Die Zelldichte ist auf funktionalisiertem PDMS
höher als auf unmodifiziertem. Die Zelldichte auf PDMS mit niedriger Belegungsdichte ist höher als auf
PDMS mit hoher Belegungsdichte. (Vergrößerung 90-fach)
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5.3.2 Einfluss anionischer Oberflächenfunktionalisierung auf
L929-Zellen
Auch mit L929-Fibroblasten wurde der Einfluss von anionischer Oberflächenfunktionali-
sierung auf das Zellwachstum untersucht. Versuchsaufbau war der gleiche wie bei U373-
Zellen.
L929-Fibroblasten auf unmodifiziertem PDMS besaßen eine fast ausschließlich kugel-
förmige Morphologie (Abb. 5.19). Die Zellen traten vereinzelt auf und hatten kaum Kon-
takt untereinander. Die Zelldichte war sehr gering (19,4 Zellen/mm2). Demgegenüber
vermittelten L929-Zellen auf anionisch funktionalisiertem PDMS ein anderes Bild (Abb.
5.19): Es sind mehr gespreadete Zellen gefunden worden. Die Zelldichte auf funktio-
nalisiertem PDMS ist mit 173,2 Zellen/mm2 8,9-fach höher als nicht funktionalisiertem
PDMS. Dieser Unterschied ist signifikant (P < 0,001, Student-t-Test, Abb. 5.20).
Die quantitative Analyse der Zelldichte in Abhängigkeit vom Grad der anionischen
Funktionalisierung zeigt Folgendes (Abb. 5.20): Die mittlere Zelldichte auf anionisch
funktionalisierten Folien mit 25 % Belegungsdichte beträgt 153,3 ± 52,2 Zellen/mm2 und
ist signifikant um das 7,8-fache höher als auf nicht funktionalisierten Folien (P < 0,001,
Student-t-Test). Auf anionisch modifizierten Folien mit 50 % Belegungsdichte wurde ei-
ne Zelldichte von 258,3 ± 54,6 Zellen/mm2 festgestellt. Diese Zelldichte ist signifikant
um das 1,7-fache höher als auf Folien mit 25 % Belegungsdichte und signifikant um das
13,3-fache höher als auf nicht funktionalisierten Folien (für beide Unterschiede P < 0,001,
Student-t-Test). Die Zelldichte auf funktionalisierten Folien mit 75 % Belegungsdichte be-
trug 61,5 ± 24,0 Zellen/mm2 und ist signifikant um das 4,2-fache niedriger als auf Folien
mit 50 % Belegungsdichte sowie signifikant um das 3,2-fache höher als auf unfunktiona-
lisierten Folien. Die Zelldichte auf funktionalisierten Folien mit 75 % Belegungsdichte ist
signifikant um das 2,5-fache niedriger als auf Folien mit 25 % Belegungsdichte (P < 0,001,
Student-t-Test). Des Weiteren wurde auf anionisch funktionalisierten Folien mit 100 %
Belegungsdichte eine Zelldichte von 219,8 ± 62,9 Zellen/mm2 gemessen. Dieser Wert ist
signifikant um das 1,4-fache höher als die Zelldichte auf Folien mit 25 % Belegungsdichte
(P = 0,002, Student-t-Test).
Zusammengefasst ist die Zelldichte auf anionisch funktionalisierten PDMS-Folien si-
gnifikant höher als auf nichtfunktionalisierten Folien. Es lässt sich feststellen, dass trotz-
dem Zelldichte auf PDMS durch anionische Funktionalisierung signifikant gesteigert
werden konnte, die Zelldichte stets signifikant niedriger ist als auf negativem Kontroll-
material, wie z. B. Glas. Somit erhöht anionische Funktionalisierung die Zellbesiedlung
durch L929-Fibroblasten.
Die Zelldichte ist des Weiteren nach dem Kriterium Zellspreading aufgeteilt und quan-
tifiziert worden (Abb. 5.20 und 5.21). Der Anteil der gespreadeten Zellen ist auf anionisch
funktionalisiertem PDMS mit 25 % Belegungsdichte am größten, nämlich 53,0 % (81,3
Zellen/mm2). Die prozentualen Anteile für gespreadete Zellen sinken fast linear mit stei-
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gender Belegungsdichte: zuerst auf 39,7 % (102,6 Zellen/mm2) bei zu 50 % funktionali-
siertem PDMS, dann auf 21,7 % (13,4 Zellen/mm2) bei zu 75 % funktionalisiertem PDMS
und schließlich auf 6,3 % (13,8 Zellen/mm2) bei 100 % funktionalisiertem PDMS. Gleich-
zeitig steigen die prozentualen Anteile der abgekugelten L929-Zellen mit steigender Be-
legungsdichte. Beachtenswert hierbei ist, dass lediglich auf anionisch funktionalisiertem
PDMS mit 25 % Belegungsdichte mehr gespreadete als abgekugelte L929-Zellen zu be-
obachten sind, während bei stärker funktionalisiertem PDMS stets mehr abgekugelte als
gespreadete Zellen vorliegen. Ungünstige sterische bzw. elektrostatische Einflüsse durch
die hohe Belegungsdichte sind vermutlich die Ursache für die genannten Unterschiede.
Somit ist festzuhalten, dass das Zellspreading auf gering anionisch funktionalisiertem
PDMS sehr viel besser ist als auf höher funktionalisiertem PDMS. Eine vollständigmit an-
ionischenMolekülen belegte PDMS-Oberfläche wird offenbar von L929-Zellen alsWachs-
tumsunterlage kaum akzeptiert. Die Akzeptanz ist allerdings messbar besser als bei nicht
modifiziertem PDMS.
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Abb. 5.19: Vitalität und Wachstum von L929-Zellen nach 24-stündigem Kontakt mit Glas (Kontrolle) und un-
modifiziertem (0 % ) bzw. anionisch funktionalisiertem PDMS mit den Belegungsdichten 25 bis 100 % (links:
Vitalfärbung, rechts: Hämalaunfärbung). Die Vitalität entspricht den Normalparametern der Kontrollkultur.
Die Zelldichte ist unterschiedlich in Abhängigkeit von der Belegungsdichte. (Vergrößerung 90-fach)
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Abb. 5.20: Zelldichte von L929-Zellen auf anionisch modifizierten PDMS-Folien in Abhängigkeit von der Be-
legungsdichte der PDMS-Oberfläche mit anionischen funktionellen Gruppen (Abszisse). Bei jedem Zelltest
wurde eine Negativkontrollkultur (Ko) auf Glas mitgeführt. Zusätzlich wurde in gespreadete und abgekugelte
Zellen unterschieden. Die Zelldichte von gespreadeten Zellen nimmt prozentual mit steigender Belegungs-
dichte ab, während die Zelldichte von abgekugelten Zellen mit steigender Belegungsdichte zunimmt.
Abb. 5.21: Abhängigkeit des Zellspreadings von L929-Zellen auf anionisch funktionalisiertem PDMS von
der Belegungsdichte. Die Zellen wurden in solche mit gespreadeter und solche mit kugelförmiger Morpho-
logie unterschieden. Die Zelldichte von gespreadeten Zellen nimmt prozentual mit steigender Belegungs-
dichte ab, während die Zelldichte von abgekugelten Zellen mit steigender Belegungsdichte zunimmt.
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5.4 Implantation von laserperforierten Silikonfolien in vivo
als Ergänzung
Zur Ergänzung der in vitro gewonnenen Ergebnisse dieser Arbeit werden im Folgenden
die Resultate von Implantationsversuchen in vivomit laserperforierten, oberflächenmodi-
fizierten Silikonfolien dargestellt. Damit soll die ortsstabile epiretinale Befestigung eines
Silikonimplantats demonstriert werden. Hierfür wurden in die Augen von Chinchilla-
Kaninchen laserperforierte oberflächenmodifizierte Silikonfolien in vivo implantiert. Die
Implantationen erfolgten in Zusammenarbeit mit der Universitäts-Augenkliniken Essen
und Köln.
Nach 6-monatiger Verweildauer sind deutlich Zellen des periimplantären Retinagewe-
bes in die Poren der Silikonfolien eingewachsen (Abb. 5.22). Dabei wächst das Gewebe
tief in die Löcher hinein. Die Proliferation retinaler Gliazellen und anderer Zellen hat den
Zusammenbruch der ursprünglichen retinalen Anatomie und Gewebsneubildungen im
implantatsnahen Bereich zur Folge. Dabei hat das Gewebe eher fibrotischen Charakter
(Abb. 5.23). Die Fibrose entsteht vermutlich unter der Beteiligung von Glia- und RPE-
Zellen sowie vonMakrophagen. Der Bereich um die Retina-Nägel, mit denen das Implan-
tat während der Operation epiretinal fixiert wurde, ist ebenfalls stark von fibrotischem
Gewebe umwachsen (Abb. 5.24).
Abb. 5.22: Laserperforierte Silikonfolie auf der Retina eines Kaninchenauges, 4 Wochen nach Implan-
tation, als histologischer Querschnitt (Versuch zur Entwicklung eines Retina-Stimulators). Die intra- und
periimplantären Zellen zeigen fibroblastenartiges Wachstum. Das Gewebe ist in die Poren eingewachsen.
Dünnschnitt, HE-Färbung, Vergrößerung 90-fach.
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Abb. 5.23: Laserperforierte Silikonfolie auf der Retina eines Kaninchenauges im Detail (Versuch zur Ent-
wicklung eines Retina-Stimulators). Das Retinagewebe wächst in die Poren ein und hat fibrotischen Cha-
rakter. Querschnitt, HE-Färbung, Vergrößerung 360-fach.
Abb. 5.24: Silikonimplantat im Kaninchenauge mit fixierendem Nagel. In den Detailbildern b und c sind
die Reste vom Nagel durch rote Färbung markiert. Der Nagelbereich ist deutlich von Gewebe umwachsen.
Hartschnitt, HE-Färbung. Veröffentlicht in: Verken et al. (2003).
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Die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit sind mit texturiertem Silikon (TS) durch-
geführt worden. Das TS wird von der Firma Polytech-Silimed GmbH (Dieburg, D) in
großtechnischemMaßstab produziert und zur Herstellung von silikontexturierten Mam-
maimplantaten verwendet. Die von der genannten Firma zur Verfügung gestellten Pro-
ben waren 1,5 mm dick und sind in unsterilem Zustand geliefert worden.
Das Ziel der hier durchführten Untersuchungen war, texturiertes Silikon dahin gehend
zu prüfen, ob mit ihm die Entwicklung eines Retina-Patchs möglich ist. Die hierzu durch-
geführten physikochemischen und biologischen Untersuchungen umfassten:
• eine Analyse der Mikrostruktur
• die Analyse der Auswirkungen von Oberflächenmodifikationen auf die Benetzbar-
keit
• Untersuchung des in vitro-Zellwachstums auf texturiertem Silikon in Abhängigkeit
von Sterilisation und Proteinbeschichtung mit Hilfe der Zelllinien U373 (humane
Astrozyten) und L929 (Mausfibroblasten)
Mit Hilfe der Zelllinien U373 und L929 wurde in vitro untersucht, inwieweit anionische
Funktionalisierung das Zellwachstum auf PDMS im Allgemeinen und damit auch auf
texturiertem Silikon im Besonderen verbessern kann.
Schließlich wurde die Implantation von laserperforierten, mit PAA (Polyacrylamid) be-
schichteten Silikonfolien in ein Kaninchenauge als Tiermodell in vivo zur Abschätzung für
die spätere Implantation des Retina-Patchs untersucht.
Insgesamt gesehen, wird bei der Entwicklung des Retina-Patchs eine Drei-Schritt-Stra-
tegie verfolgt. Die drei Schritte sind: (1) Materialprüfung, (2) in vitro-Prüfung, (3) in vivo-
Implantation. Der Hauptschwerpunkt dieser Arbeit liegt auf den beiden ersten Punkten.
6.1 Physikochemische Charakterisierung
6.1.1 Oberflächenstruktur von texturiertem Silikon und Mikrostruktur
der Poren
Das in dieser Studie untersuchte texturierte Silikon wurde elektronenmikroskopisch
(ESEM) untersucht (Kap. 4.2.1.1), um die Mikrostruktur der Oberflächentextur zu doku-
mentieren. Die Proben wurden teilweise quer geschnitten, um Texturdicke und Quer-
schnitt der Poren zu untersuchen.
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Die Porenstruktur der Oberfläche von texturiertem Silikon ist durch stochastisch ver-
teilte Poren gekennzeichnet (Abb. 5.1). Die Poren sind durch eine geringe Interkonnekti-
vität charakterisiert.
Die geometrischen Parameter Porenfläche und Porendurchmesser sowie die Porosität
sind quantitativ bestimmtworden. Es konnte gezeigt werden, dass die Porengrößenwerte
in einem weiten Bereich um die Mittelwerte für die Fläche (3127 µm2) und für den Poren-
durchmesser (84 µm) verstreut sind. Des Weiteren war feststellbar, dass die Porengrö-
ßenwerte nicht normalverteilt sind. In Kapitel 6.2.3 wird der Zusammenhang zwischen
Porengröße und zellulärem Einwachsen von Gliazellen diskutiert.
Die Ursache für die beschriebenen Charakteristika der TS-Oberfläche liegt in den Her-
stellungsprozessen, die der großtechnischen Erzeugung von Oberflächentexturen und
von Silikonschäumen zugrunde liegen.
Die großtechnische Herstellung von Silikontexturen und Silikonschäumen basiert auf
unterschiedlichen Verfahren, von denen im Folgenden zwei skizziert werden. Beim ersten
Verfahren wird zunächst einer Organosiloxanemulsion eine variableMengeWasser zuge-
setzt (US-Patent 5,362,761). Die Emulsion wird im Vakuum von Blasen befreit und dann
tiefgefroren. Die dabei entstehenden Eiskristalle bestimmen nachher die Porenstruktur
des Silikonelastomers. Bei der anschließenden Gefriertrocknung wird das Wasser bei
niedrigem Druck sublimiert, infolge dessen die Emulsion ausvulkanisiert. Im zweiten
Verfahren wird CO2 unter hohemDruck in das Elastomer eingeschleust (Han et al. 2005).
Bei hoher Temperatur (120°C) entstehen Gasblasen, die anschließend extrudiert werden.
Das Resultat in beiden Verfahrenstypen sind stochastisch verteilte Poren, deren Größe
von der Größe der Eiskristalle bzw. der CO2-Gasblasen abhängt.
Gegenüber den beschriebenen Verfahren existieren auch solche, mit denen einheitli-
che Porenstrukturen erzeugt werden können. Diesen liegt die Verwendung von Schablo-
nen oder von UV-Lasern zugrunde (Lüdtke-Handjery 2001; Sarkar et al. 2005; Tsang
and Bhatia 2004). Bei Ersterem wird eine Gussform mit dem gewünschten Muster aus
Epoxidharz oder Siliziumchips mit Hilfe stereolithographischer Verfahren erzeugt. An-
schließend wird die Polymeremulsion aufgebracht und vulkanisiert. Diese Technik wird
für die Erzeugung von Mikrostrukturen bei Hydroxyapatit, Poly(L)-Lactid und PDMS
angewendet (Hollister et al. 2002; Taboas et al. 2003). Die Verwendung von UV-Lasern
kann sowohl bei flüssigen als auch bei festen Polymeren verwendet werden. Der Laser
wird dabei nach einem Programm über das flüssige Polymer geführt, wobei an den laser-
bearbeiteten Stellen eine Photopolymerisation stattfindet (Cooke et al. 2003). Mit Hilfe
des Lasers kann ein festes Polymer auch perforiert werden (Lüdtke-Handjery 2001). Eine
solche Laserperforation ist für solche Applikationen geeignet, bei denen eine Porenstruk-
tur mit einheitlicher Porengröße präzise erzeugt werden soll. Eine solche präzise Perfora-
tion ist beispielsweise bei der Entwicklung des Retina-Stimulators erwünscht (Kap. 6.6).
Dies rechtfertigt den relativ hohen Zeit- und Arbeitsaufwand dieser Technik. Für eine
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Applikation wie dem Retina-Patch, bei der eine hohe Präzision nicht gefordert ist, ist die
Laserperforation eher nicht geeignet.
Die Inhomogenität der Porenstruktur ist laut Hollister et al. (2002) eine Quelle für her-
abgesetzte biomechanische Eigenschaften von Gewebe, das mit einem solchen Implan-
tat verwachsen ist. Dies könnte auch der Fall beim texturierten Silikon sein, dessen Po-
rengrößen in einem weiten Größenbereich variieren (Tabelle 5.1). Daher ist zukünftig zu
prüfen, ob durch die oben genannten Techniken eine einheitliche Porenstruktur kosten-
günstig erzeugbar ist. Darüber hinaus ist zu empfehlen, für die Weiterentwicklung des
Retina-Patchs die biomechanischen Eigenschaften im in vivo-Test in Abhängigkeit von
der Homogenität der Porenstruktur zu kontrollieren.
6.1.2 Oberflächenmodifikation und Hydrophilierung von texturiertem
Silikon
Nach der Implantation ist die möglichst rasche Integration des Implantates im Gewebe
erforderlich. Die Implantatoberfläche stellt dabei das Wachstumssubstrat für die Zellen
des periprothetischen Gewebes dar. Substrateigenschaften spielen für das Zellverhalten,
wie Adhäsion, Spreading,Migration, Proliferation undDifferenzierung, auf dem Substrat
eine immens wichtige Rolle (Zhu et al. 2004). Dabei haben Studien ergeben, dass Zellen
im Allgemeinen auf hydrophilen Oberflächen siedeln, während hydrophobe Oberflächen
die Zellbesiedlung eher verhindern (Liu and Ma 2004; Schakenraad et al. 1986; Chellini
et al. 1986; Underwood et al. 1993; Webb et al. 2000; Yang et al. 2002).
Silikone sind zwar aufgrund ihrer Transparenz und Sauerstoffpermeabilität beliebte
Implantatmaterialien für die Ophthalmologie, z. B. in Form von Intraokularlinsen (Arkles
1983; Lloyd et al. 2001). Die Hydrophobizität der Silikonoberfläche lässt kaum Zellbe-
siedlung zu (Hettlich et al. 1991). Dies kann bei speziellen medizinischen Applikatio-
nen erwünscht sein. Nach der Implantation von Intraokularlinsen (IOL) beispielsweise
ist eine Zellbesiedlung des zentralen IOL-Bereichs zu vermeiden, um das Sehen zu ge-
währleisten. Demgegenüber ist für andere Applikationen, wie das hier zu entwickeln-
de Retina-Patch, eine umfassende Zellbesiedlung erwünscht. Die Silikonoberfläche ist in
diesem Falle zu hydrophilieren. Möglichkeiten zur Hydrophilierung sind unter anderem
Plasmaätzung und Pfropfcopolymerisation (Hettlich et al. 1991; Völcker et al. 2001).
Bei diesen beiden Verfahren wird das Silikon mit hochreaktivem Plasma bei niedrigen
Drücken (< 1 mbar) und niedrigen Temperaturen (um 30°C) in Kontakt gebracht. Das
Plasma wird durch Ionisierung von Argon- oder Sauerstoff-Gas unter Verwendung von
Mikrowellenentladungen erzeugt (D’Agostino 1990; Boenig 1982; Chapman 1980; Con-
rads and Schmidt 2000; Inagaki 1996; Moisan et al. 2002; Telgenbüscher 1994). Bei an-
schließender Exposition an Luft entstehen für kurze Zeit (2 bis 3 h) funktionelle Gruppen
auf der Silikonoberfläche. Im Weiteren können an solche funktionelle Gruppen im Rah-
men der Pfropfcopolymerisation Monomere durch radikalische Polymerisation kovalent
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verankert werden. Das Ergebnis ist eine langzeitstabile Beschichtung des Polymers mit
demMonomer und mit funktionellen Gruppen, die das Monomer besitzt und an die bio-
aktive Substanzen, wie z. B. Proteine und Peptide, kovalent verankert werden können
(Völcker et al. 2001).
Für die vorliegende Arbeit wurde versucht, die Oberfläche von texturiertem Silikon
(TS) mittels verschiedener Plasmabehandlungsverfahren langfristig zu hydrophilieren.
Die Plasmabehandlungen wurden von verschiedenen Instituten bzw. Firmen durchge-
führt. Änderungen der Benetzbarkeit der TS-Oberfläche wurde mittels Kontaktwinkel-
messung untersucht. Die dargestellten Ergebnisse fassenMessungen über einen Zeitraum
von einem Jahr zusammen. Dabei konnte nachgewiesen werden, dass die Plasmabehand-
lung mit Wasserstoffperoxid-Plasma, mit der in vielen Krankenhäusern sterilisiert wird
(Plasmasterilisation), zur leichten, nicht signifikanten Erhöhung des Kontaktwinkels auf
der Oberfläche von texturiertem Silikon führt (Abb. 5.6). Grund für diese Erhöhung sind
möglicherweise Umlagerungen von funktionellen Gruppen auf der Oberfläche. Die Plas-
masterilisation mit Wasserstoffperoxid ist somit mit anderen Sterilisationsverfahren, wie
z. B. der Sterilisation mit Butanol und Ethanol, vergleichbar, bei denen ebenfalls die Hy-
drophobizität von Polymeren erhöht wird (Kilpadi et al. 2000; MacDonald et al. 2002;
Nygren 1996).
Des Weiteren führt die Plasmaätzung mit Sauerstoff-Plasma zu einer langfristigen si-
gnifikanten Absenkung des Kontaktwinkels auf 106,5°. Auch in der Studie von Völcker
(2000) wurde PDMS mit Sauerstoff-Plasma plasmageätzt. Dabei zeigte sich, dass die dar-
aus resultierende Oberflächenhydrophilierung lediglich in den ersten Stunden nach der
Plasmaätzung anhält. Nach 7 Tagen ist der Kontaktwinkel schließlich auf einenWert über
90° gestiegen. ImGegensatz zu dieser Studie steigt in der vorliegenden Untersuchung der
Kontaktwinkel nicht über den ursprünglichen von TS (128,6°). Der Anstieg der Kontakt-
winkelwerte in den hydrophoben Bereich lässt sich Oberflächenreorganisierungseffekten
zuschreiben.
Demgegenüber senkt Pfropfcopolymerisation mit Allylamin (Amin-Funktionalisie-
rung) den Kontaktwinkel signifikant unter die 90°-Grenze (67,8°) und hydrophiliert da-
mit texturiertes Silikon. Die Absenkung des Kontaktwinkels ist somit sogar größer als
bei der Pfropfcopolymerisation mit Acrylsäure, wie er in der Studie von Völcker et al.
(2001) gezeigt worden ist (Absenkung dort von 115° auf 87°). Die Hydrophilierung durch
Amin-Funktionalisierung bleibt über einen Zeitraum von mindestens einem Jahr stabil.
Dies liegt an der hohen Stabilität der Allylaminketten, die ähnlich zu der von Acrylamin-
ketten ist (Klee et al. 2003).
Eine weitere Möglichkeit, die Biokompatibilität von Silikonen zu erhöhen, bieten nas-
schemische Verfahren, die im Prinzip folgendermaßen durchgeführt werden: Zunächst
wird das Silikonelastomer mit einer Quellsubstanz vorbehandelt, z. B. mit Methylen-
chlorid oder 1,1,1-Trichlorethan. Oft erfolgt die Vorbehandlung auch mit starken Säu-
ren (z. B. Schwefelsäure), starken organischen Basen (z. B. CholineTM) oder Oxidantien
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(z. B. Kalziumhypochlorit). Während der Vorbehandlung werden die Verknüpfungen in-
nerhalb des Polymers aufgebrochen, so dass aktivierte funktionelle chemische Gruppen
bzw. Atome auf der Oberfläche entstehen. Anschließend wird die gewünschte Beschich-
tungssubstanz, z. B. Amin, aufgebracht, die dann mit den aktivierten Gruppen kovalente
Bindungen ausbildet. Die genauen Durchführungsschritte sind in Patentschriften nieder-
gelegt (US-Patente 4,828,996; 4,943,460; 5,494,756). Die erzeugte Beschichtung ist stabil ge-
genüber der Dampfsterilisation. Nachteil der nasschemischen Verfahren gegenüber den
Niederdruckplasma-Verfahren (s. o.) ist, dass bei Ersteren die Entsorgung toxischer Che-
mikalien anfällt (Grünwald and Stipan 1994; Liebel 1988).
In der vorliegenden Studie kamen ebenfalls nasschemische Verfahren zur Oberflä-
chenmodifizierung von texturiertem Silikon zum Einsatz. Die Oberflächenmodifikatio-
nen wurden von der Firma Bionic Surfaces (Würzburg, D) durchgeführt und umfass-
ten die anionische Funktionalisierung und die COOH-Funktionalisierung. Bei Ersteren
wird die Silikonoberfläche mit negativ geladenen funktionellen Gruppen funktionalisiert
(hauptsächlich Hydroxylgruppen), während bei Letzterer die Silikonoberfläche speziell
mit Carboxylgruppen funktionalisiert wird. Es konnte in dieser Arbeit festgestellt wer-
den, dass durch anionische Funktionalisierung der Kontaktwinkel signifikant gesenkt
werden konnte (von 128,6° auf 95,8°). Die Oberflächenspannung von texturiertem Sili-
kon liegt also im Grenzbereich zwischen Hydrophobizität und Hydrophilizität.
Demgegenüber sinkt der Kontaktwinkel nach COOH-Funktionalisierung deutlich in
den hydrophilen Bereich (3,6°). Die Messungen zeigen, dass die Hydrophilizität nur in
wässrigem Milieu stabil ist, da der Kontaktwinkel nach Lagerung an Luft auf 91° steigt.
Offenbar sind die Carboxylgruppen nur in wässriger Lösung stabil.
Es ist also festzustellen, dass zur stabilen Hydrophilierung von texturiertem Silikon die
Pfropfcopolymerisation mit Allylamin eine geeignete Methoden ist. Die Aminogruppen,
die dabei auf der Oberfläche entstehen, bieten die Möglichkeit, Proteine kovalent daran
zu verankern. Es wird empfohlen, diese Möglichkeit in weiteren Studien zu prüfen. Die
COOH-Funktionalisierung führt auch zur Hydrophilierung von texturiertem Silikon. De-
ren Langzeitstabilität ist allerdings nur bei Lagerung in Wasser aufrechtzuerhalten.
6.1.3 Einfluss von Oberflächenmodifikationen auf die
Proteinadsorption
Proteinadsorption ist die Akkumulation eines Proteins aus einer flüssigen Phase an einer
Oberfläche (Ratner et al. 1998). Ein solcher Prozess ist in Bezug auf Implantate medizi-
nisch relevant, da nach Implantation relativ schnell Proteine an der Implantatoberfläche
adsorbieren (Kap. 3.4 und Abb. 3.3). Diese Proteinadsorption im Körper wird auch als
Vroman-Effekt bezeichnet (Kasemo and Gold 1999).
Die Adsorption von Proteinen auf Oberflächen ist von deren Benetzbarkeit bzw. Ober-
flächenenergie abhängig (Coleman et al. 1982). Dabei vermindert sich die Triebkraft für
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die Proteinadsorption auf Oberflächen bei sinkender Oberflächenenergie. Demnach ist
die Proteinadsorption auf hochhydrophilen Oberflächen geringer als auf hydrophoben.
Dies resultiert daraus, dass sich Proteine durch Adsorption auf hydrophoben Oberflä-
chen unter Entropiegewinn entfalten. Allerdings führen solche Konformationsänderun-
gen zum Verlust der Bioaktivität der Proteine (Hoffman 1992; Horbett and Lew 1994).
In der vorliegenden Untersuchung ist mit Sauerstoffplasma plasmageätztes textu-
riertes Silikon (Plasma-TS) und per Pfropfcopolymerisation amin-funktionalisiertes TS
(Amin-TS) mit Proteinlösung (bovines Serumalbumin und Kollagen I) inkubiert worden.
Im Ergebnis konnte festgestellt werden, dass die Menge an adsorbiertem BSA bzw. Kol-
lagen I auf Plasma-TS stets höher ist als auf unmodifiziertem TS und Amin-TS (Abb. 5.7
auf Seite 44). Die Menge an adsorbiertem Protein auf Amin-TS wiederum ist niedriger als
auf unmodifiziertem TS.
Die hohe Menge an adsorbiertem Protein auf Plasma-TS lässt sich zum Teil durch des-
sen hydrophobe Oberflächeneigenschaften, also der hohen Oberflächenenergie, erklären
(Kap. 6.1.2). Wie schon beschrieben, ist die Proteinadsorptionsaffinität zu hydrophoben
Substratoberflächen höher als zu hydrophilen. Das ist ein möglicher Grund für die Un-
terschiede in der Proteinadsorption zwischen Plasma-TS und Amin-TS. Der Unterschied
zwischen Plasma-TS und unmodifiziertem TS, welches eine höhere Hydrophobizität be-
sitzt, ist eventuell damit zu erklären, dass während der Plasmaätzung aber auch stets
ein steter Ätzabtrag der Oberfläche im Nanometerbereich stattfindet. Es ist bekannt, dass
Proteine auch an nanoskaligen Oberflächenstrukturen (Vertiefungen, Protrusionen, etc.)
adsorbieren (Kasemo and Gold 1999). Dies könnte ein Grund für die relativ hohe Menge
an adsorbiertem Protein auf Plasma-TS sein. Weitere Untersuchungen (Rauigkeitsmes-
sungen, etc.) sind für eine genauere Erklärung durchzuführen.
Die Adsorption von BSA und Kollagen I auf Amin-TS resultiert daraus, dass auch auf
Substratoberflächenmit aminoreaktiven Gruppen Proteine adsorbieren (Thelen-Jaumotte
et al. 1996). Die Unterschiede in der Proteinadsorption zwischen Amin-TS einerseits und
Plasma-TS bzw. unmodifiziertem TS andererseits haben ihren Grund in den hydrophilen
Oberflächeneigenschaften des Amin-TS (Kap. 6.1.2). Wie oben beschrieben, ist die Prote-
inadsorption auf hochhydrophilen Oberflächen entropisch beungünstigt, woraus sich die
relativ niedrige Menge an adsorbiertem Protein auf Amin-TS erklären lässt.
6.1.4 Biochemische Oberflächenmodifizierung durch
Proteinimmobilisierung
In der Biomaterialforschung werden vielfach Proteine und Peptide an der Oberfläche von
Biomaterialien zu deren Biokompatibilisierung immobilisiert (Baumann et al. 1998; Davis
et al. 2002;Matsumura et al. 2000; Yoon et al. 2004). Dabei ist die Bioaktivität der Polyme-
roberfläche bei kovalent immobilisierten Proteinen höher als bei adsorptiv gebundenen
Proteinen, da Letztere infolge von hydrophoben Wechselwirkungen mit der Polymero-
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berfläche sich konformativ verändern (Hoffman 1992; Horbett and Lew 1994; Norde
1996). Des Weiteren ist die Zellanheftung auf Biomaterialien mit adsorptiv gebundenen
Proteinen im Allgemeinen gering (Hersel et al. 2003).
In dieser Arbeit sind Versuche zur kovalenten Proteinimmobilisierung mit bovinem
Serum-Albumin (BSA) an COOH-funktionalisiertem texturierten Silikon mittels EDC/
NHS-Methode durchgeführt worden (Kap. 4.2.2 und 5.1.4). Die EDC/NHS-Methode
wird sehr häufig zur Immobilisierung von Proteinen eingesetzt (Völcker et al. 2001; Wis-
sink et al. 2001b, a). Das in der vorliegenden Arbeit durchgeführten Versuchsprotokoll
basierte auf der bei Steffens et al. (2002) beschriebenen Methode (Kap. 4.2.2). BSA wurde
als Beispiel für eine solche Proteinimmobilisierung verwendet, um den Erfolg der Im-
mobilisierung abschätzen zu können. Die Menge an kovalent gebundenem Protein wur-
de mittels Ionenaustausch-Chromatographie bestimmt. Eventuell adsorptiv gebundenes
Protein wurde mittels SDS-Waschung vor der Aminosäureanalyse entfernt.
Die hier beschriebene Proteinimmobilisierung wurde in zwei verschiedenen Varian-
ten durchgeführt: Bei der einen Variante (Variante A) wurden die COOH-Gruppen mit
EDC/NHS voraktiviert, bevor das Probenmaterial mit der Proteinlösung in Kontakt kam,
wie es an anderen Stellen beschrieben wurde (Steffens et al. 2002; Völcker et al. 2001). In
der anderen Variante wurde das EDC/NHS-Gemisch zusammenmit dem Protein auf das
COOH-funktionalisierte Probenmaterial aufgebracht (Variante B). Die Menge des gebun-
denen BSA wurde auf die Referenzfläche von 10 nm2 umgerechnet. Diese Referenzfläche
entspricht dem Flächenbedarf vonMyoglobulin und ist eine oft verwendete Bezugsgröße
(Steffens et al. 2002).
Die auf COOH-funktionalisiertem texturierten Silikon gebundene Proteinmenge be-
trug bei Variante A 18,1 BSA-Moleküle pro 10 nm2 und bei Variante B 30,0 BSA-Moleküle
pro 10 nm2. In den Experimenten dieser Studie konnte somit nachgewiesen werden, dass
durch die Versuchsdurchführung in Variante B 1,7-mal mehr BSA an der TS-Oberfläche
kovalent immobilisiert werden konnte als durch Variante A (Abb. 5.8). Diese Unterschie-
de basieren auf Quervernetzungsreaktionen zwischen den N- und C-Termini des Prote-
ins, die zusätzlich zu den Verknüpfungsreaktionen zwischen N-Termini des Proteins und
Carboxylgruppen des texturierten Silikons auftreten. Dadurch binden auch Proteinmole-
küle untereinander, wodurch bei Variante B eine größere Proteinmenge als bei Variante
A gebunden wird. Solche Quervernetzungsreaktionen werden im Übrigen auch bei der
Herstellung von Kollagenmatrices ausgenutzt (Lau 2005; Müller et al. 2005).
Die gemessenen Proteinmengen liegen ungefähr um den Faktor 10 niedriger als dieje-
nigen, die in der Studie von Steffens et al. (2002) gemessen wurden, wenn die dort ein-
gesetzten Proteinmengen mit berücksichtigt wird (0,1 mg/ml). Dort war allerdings die
COOH-Dichte mit 18 000 COOH-Moleküle pro 10 nm2 ungefähr um den Faktor 20 höher
als auf texturiertem Silikon (850,0 COOH-Moleküle pro 10 nm2). Es konnte also auf TS
eine vergleichsweise niedrigere Proteinmenge gebunden werden.
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Folgendes Fazit ist zu ziehen: Die EDC/NHS-Methode ermöglicht es, Proteine auf TS
kovalent zu immobilisieren. Dieses Ergebnis ist auch wichtig im Hinblick auf den Einsatz
von TS als Medizinprodukt. Denn es ist unter Umständen wünschenswert, ein solches
Produkt mit bioaktiven Substanzen, wie z. B. Proteinen, langzeitstabil zu beschichten.
Die adhäsive Beschichtung führt in vielen Fällen zu Konformationsänderungen der Sub-
stanzen infolge hydrophober Wechselwirkungen. Das kovalente Coating ist somit dem
adhäsiven Coating vorzuziehen. Es bietet sich also an, Proteinbeschichtungen an dem
späteren Medizinprodukt Retina-Patch mit der EDC/NHS-Methode vorzunehmen.
6.2 in vitro-Zellwachstum von Gliazellen auf texturiertem
Silikon (Biologische Untersuchung)
Neben der Analyse der Materialeigenschaften und der Auswirkungen von Modifikatio-
nen auf diese ist es wichtig, das Verhalten von Zellen auf das Material und seiner Modi-
fikationen zu untersuchen, um es zu charakterisieren. Texturiertes Silikon (TS) ist in vitro
mit der Zelllinie U373 (Astrozyten) besiedelt worden. Ziel war es zu zeigen, dass und
unter welchen Bedingungen Gliazellen in die Porenstruktur des Silikons einwachsen. Bei
den Untersuchungen ist festgestellt worden, dass das Zellwachstum von U373-Zellen auf
TS von den Parametern Sterilisation, Porengröße und Proteinsorte der Proteinbeschich-
tung abhängt. Der Parameter Sterilisation ist zusätzlich anhand der Zelllinie L929 (Maus-
fibroblasten) untersucht worden. Vor der Diskussion der genannten Parameter ein kurzer
Exkurs zur Zytotoxizität.
6.2.1 Zytotoxizität von texturiertem Silikon
Der medizinischen Applikation von Biomaterialien gehen in vitro-Zytotoxizitätsprüfun-
gen voraus. Ziel der Untersuchungen ist zu gewährleisten, dass die verwendeten Mate-
rialien keinen zytotoxischen Einfluss auf Zellen und Gewebe, welche mit ihnen in Kon-
takt stehen, haben (Dekker et al. 1994;Wenzel 2000). Solche Prüfungen sind beispielswei-
se in den international geltenden Normen ISO 10993-5 (Prüfung auf in vitro-Zytotoxizität)
und ISO 10993-12 (Probenvorbereitung und Referenzmaterialien) niedergelegt. Die Nor-
men empfehlen, die Materialien imMaterialextraktionstest und im direkten Kontakt zwi-
schen Zellen und Prüfmaterial zu testen.
In der vorliegenden Arbeit wurde auf eine umfassende Zytotoxizitätsprüfung verzich-
tet, da es sich bei texturiertem Silikon um ein bereits zertifiziertes Medizinprodukt han-
delt (ISO 9001). Es wurden allerdings bei allen Zellbesiedlungsexperimenten dieser Ar-
beit mit Hilfe qualitativer (Vitalfärbung) und quantitativer (XTT-Tests) Parameter mögli-
che zytotoxische, zellwachstumshemmende und -stimulierende Effekte ermittelt. Als Re-
ferenz dienten die stets mitgeführten Negativ-Kontrollen auf Glas (Abb. 5.9).
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Die Ergebnisse zeigten, dass in keinem Experiment zytotoxische Einflüsse auf die Zell-
kultur bei direktem Kontakt mit texturiertem Silikon aufgetreten sind. Stets stimmte die
Vitalität auf texturiertem Silikon mit den Normalparametern der Kontrollkulturen über-
ein (Abb. 5.9). In Bezug auf zellwachstumshemmende bzw. -stimulierende Wirkungen
konnten zum Teil signifikante Unterschiede festgestellt werden. Diese Ergebnisse sind
nun zu diskutieren (Kap. 6.2.2 bis 6.2.4).
6.2.2 Einfluss durch die Sterilisation
Durch Sterilisation werden Mikroorganismen (Bakterien, Pilze) und Viren auf einemMa-
terial abgetötet bzw. irreversibel inaktiviert. Laut der international geltenden Norm DIN
EN 556 gilt ein Medizinprodukt erst dann als steril, das heißt als frei von vermehrungs-
fähigen Mikroorganismen, wenn die Wahrscheinlichkeit, dass ein lebensfähiger Keim je
Sterilgut vorhanden ist, kleiner als 1:106 ist. Es gibt mehrere Sterilisationsverfahren, dar-
unter Dampfsterilisation (Autoklavieren) und Plasmasterilisation.
Bei der Dampfsterilisation wird das Sterilisationsgut für 30 min bei 121°C und 0,2 MPa
mit destilliertemWasser in Kontakt gebracht. Dieses Verfahren ist in der Norm ISO 11134
geregelt und ist im Krankenhausalltag sehr weit verbreitet. Die physikochemischen Ei-
genschaften der meisten Materialien werden durch die Dampfsterilisation nicht verän-
dert. Ein Beispiel, bei dem Veränderungen festgestellt wurden, ist die Bildung hygrosko-
pischer Salze auf der Oberfläche von Germanium-Implantaten (Baier et al. 1982). Des
Weiteren ist die Sterilisation thermolabiler Materialien mit Hilfe der Dampfsterilisation
nicht möglich.
Demgegenüber ist die Plasmasterilisation ein Verfahren, bei dem auch thermolabile
Materialien sicher sterilisiert werden können. Hierbei wird das Sterilisationsgut bei nied-
rigen Temperaturen (45-50°C) und niedrigen Drücken (< 100 Pa) mit Plasma kontaktiert,
das durch die Ionisierung von Wasserstoffperoxid-Gas, Peressigsäure-Gas und anderen
Gasen erzeugt wird (Moisan et al. 2002; Soloshenko et al. 2002). Plasma wird auch als
vierter Aggregatzustand neben fest, flüssig und gasförmig angesehen (Grill 1993). Sei-
ne Eigenschaften werden im Wesentlichen durch darin enthaltenen elektrisch geladenen
Teilchen bestimmt (Rossnagel et al. 1990; Shul and Pearton 2000). Während der Plasmas-
terilisation kommt das Sterilisationsgut mit den Elektronen des Plasmas in Kontakt. Der
Großteil der Wärme wird von den schweren Teilchen des Plasmas absorbiert, so dass die
Gesamttemperatur des Plasmas niedrig ist (D’Agostino 1990). Die Radikale des Plasmas
töten bzw. inaktivieren schließlich die Keime auf dem Sterilisationsgut. Der genaue Pro-
zessablauf ist in der Firmeninformation von Johnson & Johnson (New Brunswick, USA)
beschrieben.
In den vorliegenden Untersuchungen sind Unterschiede der Zellstoffwechselaktivität auf
texturiertem Silikon (TS) in Abhängigkeit von der Sterilisation aufgetreten (Abb. 5.11).
Diese Unterschiede konnten sowohl bei U373-Zellen als auch bei L929-Zellen beobach-
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tet werden. Hierbei ist die Stoffwechselaktivität der Zellen auf plasmasterilisiertem TS
stets signifikant höher als auf dampfsterilisiertem TS. Des Weiteren zeigen die elektro-
nenmikroskopischen Aufnahmen eine dichtere Zellbesiedlung auf plasmasterilisiertem
TS als auf autoklaviertem TS. Die Plasmasterilisation hat offenbar eine zellwachstums-
stimulierende und zelladhäsionsfördernde Wirkung. Ein Grund hierfür sind mögliche
Oberflächenveränderungen auf TS durch die Plasmasterilisation. Die Beeinflussung der
physikochemischen Eigenschaften von texturiertem Silikon durch Plasmabehandlung ist
in dieser Arbeit bereits festgestellt und erörtert worden (Abb. 5.6 und Kap. 6.1.2). Auch
andere Studien weisen auf Veränderungen physikochemischer Eigenschaften von Mate-
rialien durch Plasmasterilisation hin. So wird die Hydrolysestabilität von Polyurethan
stark beeinflusst (Lerouge et al. 2000). Des Weiteren werden Metallverbindungen infolge
der Plasmasterilisation zersetzt, so dass sich daraus langfristig für den Körper toxische
Stoffe herauslösen können (Duffy et al. 2000). Es wird also deutlich, dass die Plasmaste-
rilisation in vielen Fällen erhebliche Veränderungen von Materialeigenschaften nach sich
zieht.
Auffallend ist, dass das Zellwachstum auf plasmasterilisiertem TS erhöht ist, obwohl
es leicht hydrophober als dampfsterilisiertes TS ist (Abb. 5.6). Denn im Allgemeinen wird
angenommen, dass hydrophile Oberflächen die Zelladhäsion eher als hydrophobe för-
dern (Liu and Ma 2004; Schakenraad et al. 1986). Demgegenüber demonstrieren andere
Studien, dass hydrophobe Oberflächen die Zellbesiedlung durchaus fördern, womit das
in der vorliegenden Arbeit gewonnene Ergebnis bestätigt wird. So zeigen z. B. Baveja
et al. (2004), dass die L929-Zellbesiedlung auf PDMS-Folien durch Oberflächenbeschich-
tung mit hydrophoben Furanonen verbessert wird.
Ein möglicher Grund dafür, dass Hydrophobizität die Zellbesiedlung fördert, liegt an
Proteinen, die aus dem Zellkulturmedium stammen und auf der Oberfläche des PDMS
adsorbieren, wie dies in einer Studie von Miller and Anderson (1988) demonstriert wird.
Ergebnis dieser Studie war, dass die Akzeptanz von PDMS durch 3T3-Zellen (Fibroblas-
ten) durch solche adsorptiv gebundenen Proteine (Albumin, IgG, Fibronektin) erhöht
war. Im Übrigen adsorbieren Proteine im Allgemeinen in größerer Menge auf hydro-
phoben Oberflächen als auf hydrophilen (MacDonald et al. 2002; Absolom et al. 1987).
Vermutlich führt die Erhöhung der Oberflächenspannung infolge der Plasmasterilisati-
on zu einer Erhöhung der Proteinadsorption auf texturiertem Silikon und damit zu einer
Erhöhung der Zelldichte.
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6.2.3 Beeinflussung durch die Porenstruktur
Zell- und Gewebewachstum auf und in Scaffolds bzw. Implantaten mit offenporiger
Struktur sind von der Porengröße des Biomaterials abhängig (Berry et al. 2004; Camp-
bell et al. 1975; Krasteva et al. 2004; LiVecchi et al. 1994; McKegney et al. 2001; O’Brien
et al. 2005; Salem et al. 2002; Zhang et al. 2004). Die für ein zelluläres Einwachsen op-
timale Porengröße variiert dabei von Zelltyp zu Zelltyp. Wake et al. (1994) betonen, dass
eine Porengröße von 500 µm für das Einwachsen von Bindegewebszellen in die offen-
porige Struktur von Poly(L-lactid acid)-Scaffolds optimal ist. Adhäsion und Proliferation
von Hepatoblastomzellen steigen bei Vergrößerung des Porendurchmessers auf Polyme-
ren mit Porenstruktur (Krasteva et al. 2004). Schließlich stellen O’Brien et al. (2005) fest,
dass das Attachment von MC3T3-E1-Zellen (osteogene Zellen) bei zunehmendem Poren-
durchmesser sinkt.
In diesem Zusammenhang ist zu unterscheiden, ob die entsprechenden Zellen mit ih-
rem ganzen Zellkörper in die Poren migrieren und dort siedeln oder ob lediglich Teile
der Zellen (Pseudopodien, Filopodien) in die Poren hineinwachsen. Hierbei werden je
nach Zelltyp unterschiedliche Porengrößengrenzen angegeben, ab denen eine Migration
von kompletten Zellen in die Porenstruktur erfolgt. So wachsen zum Beispiel humane
Fibroblasten nur dann als Ganzes in lasererzeugte Poren von Quarzen ein, wenn der Po-
rendurchmesser 15 µm und mehr beträgt (Berry et al. 2004). Eine ähnliche Beobachtung
konnte auch in den vorliegenden Untersuchungen gemacht werden. Denn hier waren
ausschließlich in Poren mit einem mittleren Durchmesser über 50 µm U373-Astrozyten
als Ganzes zu finden. Dort bilden die stark gespreadeten Astrozyten dichte Zellrasen, die
zum Teil mit den Zellen, die die Poren umgeben, verbunden sind. Des Weiteren sind die
Zellen innerhalb solcher Poren auch nach einer Zellkulturdauer von 14 Tagen vital. Dies
deckt sich mit Untersuchungen anderer Autoren, die herausgefunden haben, dass Zel-
len innerhalb von Poren physiologisch aktiv sind (Berry et al. 2004; Chen et al. 1997;
Critchley 2000; Geiger and Bershadsky 2001).
DesWeiterenwird in der Studie von (Berry et al. 2004) berichtet, dass Fibroblasten über
Poren mit Durchmessern unter 15 µm komplett hinwegwachsen. Ein ähnliches Wachs-
tumsverhalten lässt sich in den vorliegenden Untersuchungen auch an Astrozyten beob-
achten. Hierbei gilt, dass die U373-Zellen über Poren mit Durchmessern unter 50 µm hin-
wegwachsen. Partiell wurde allerdings auch ein Eindringen von Pseudopodien bzw. ein-
zelner ganzer Zellen in solche Poren beobachtet. Hierbei bewachsen die Zellen allerdings
nicht Porengrund bzw. Porenwände, wie es bei den größeren Poren der Fall ist. Vielmehr
strecken sich die Astrozyten aus dem Zellrasen, der über die Pore hinwegwächst, bis zum
Porengrund aus. Sie halten dabei den Kontakt zum Zellrasen.
Die Studie von Lüdtke-Handjery (2001) beschreibt, dass Müllerzellen von Primärkul-
turen in Poren mit Durchmessern ab 40 µm einwachsen. Eine Porengrößengrenze in ei-
nem ähnlichen Bereich ist aufgrund der vorliegendenUntersuchungen auch für die U373-
Astrozyten wahrscheinlich. Da die Astrozyten allerdings auch unterhalb der Grenze von
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50 µm in Poren einwachsen, lässt sich eine solche Grenze noch nicht eindeutig festlegen.
Weitere Untersuchungen sind hier noch durchzuführen. Für solche Untersuchungen ist
die Verwendung von Substratmaterialien mit lasererzeugten Poren empfehlenswert, wie
sie zum Beispiel bei Lüdtke-Handjery (2001) und Schmitz (1991) eingesetzt wurden. Die
Erzeugung von Poren mit exakter Größe ist hierbei von Vorteil.
Eine weitere Frage ist, ob in den vorliegenden Untersuchungen die U373-Astrozyten
in die größeren Poren (> 50 µm) migriert sind oder ob sie während der Zellaussaat in die
Poren hineingeschwemmt worden sind. Letzteres ist wahrscheinlicher, da eine Zellbe-
siedlung der entsprechenden Poren schon in den ersten Tagen der Zellkultur beobachtet
werden konnte. Die Frage nach Zellmigrationen ist in weiteren Untersuchungen zu klä-
ren.
6.2.4 Beeinflussung durch Proteinbeschichtung
Die extrazelluläre Matrix (ECM) spielt eine wichtige Rolle als Bindeglied zwischen Zellen
eines Gewebeverbandes und zwischen Gewebe und Außenwelt. Die ECM ist ein kom-
plexes Netzwerk von Proteinen und Kohlenhydraten, die von Zellen sezerniert werden,
und hat die Funktion, die Zellen innerhalb eines Gewebes zusammenzuhalten und als
Reservoir für zahlreiche Hormone, welche Differenzierung und Wachstum von Zellen
steuern, zu dienen (Lodish et al. 1996). Die ECM tierischer Organismen besteht aus Kol-
lagenen (Bildung von Bindegewebe und Basallamina), Hyaluronsäure (Unterstützung
der Zellmigration) und Proteoglykanen (Bindung von Wachstumsfaktoren) sowie Mul-
tiadhäsivproteinen (Zell-Zell- und Zell-Matrix-Bindung). Zu den Letzteren gehören die
Fibronectine, die Zellen und Kollagenfibrillen miteinander verbinden. Die Zelle bindet
an die Fibronectine mit Hilfe von bestimmten Transmembranproteinen, den Integrinen.
Integrine erkennen Fibronectine über die Peptidsequenz Arginin-Glycin-Asparaginsäure
(RGD-Sequenz), die Bestandteil der Fibronectine ist (Ruoslahti and Pierschbacher 1987;
Ruoslahti 1996).
Die ECM spielt auch eine wichtige Rolle bei der Zellbindung an einer Implantatober-
fläche. DeFife et al. (1999) zeigen beispielsweise, dass ein Implantat u. a. vom Körper da-
durch akzeptiert wird, dass zwischen Implantat und der ECM des umgebenden Gewebes
ein Kontakt besteht. Im Hinblick auf die immense Bedeutung der ECM für die Zell- und
Gewebebindung an einem Implantat bemüht sich die aktuelle Biomaterialforschung, un-
terschiedlichste Biomaterialien mit ECM-Protein bzw. -Peptiden zu beschichten (Fairlie
et al. 1998; Hubbell 1999; Ito et al. 1998; Jacobs et al. 2005; Müller et al. 2005; Seeger and
Klingman 1985; Shin et al. 2003; Siggelkow et al. 2004). Hierbei wird häufig synthetisch
erzeugtes RGD-Peptid aufgrund seiner stimulierendenWirkung auf Adhäsion und Proli-
feration von Zellen auf Biomaterialien immobilisiert (Davis et al. 2002; Hersel et al. 2003;
Yoon et al. 2004). Im Allgemeinen ist eine kovalente Protein- bzw. Peptidimmobilisierung
erwünscht, da die Bioaktivität der entsprechenden Proteine bzw. Peptide höher ist als bei
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adsorptiv gebundenen Proteinen und Peptiden, da Letztere eine geringere Stabilität auf-
weisen (Hoffman 1992; Leary Swan et al. 2005).
Bei den vorliegenden Untersuchungen sind große Unterschiede in der Zelldichte auf pro-
teinbeschichtetem und unbeschichtetem texturierten Silikon innerhalb von 14 Tagen Zell-
kultur aufgetreten (Abb. 5.12). Dieselben Unterschiede treten auch bei anderen Studien
auf (Hoffman 1992). Dass ECM-Proteine, wie das hier verwendete Kollagen I, sich güns-
tig auf Zelldichte und -proliferation auswirken, ist an vielen Stellen demonstriert worden
(s. zitierte Literatur). Damit erklärt sich die hohe Zelldichte auf Kollagen-I-beschichtetem
texturierten Silikon.
Des Weiteren weisen die vorliegenden Untersuchungen nach, dass die
Schicht aus Kollagen I den Eingang der meisten kleineren Poren verschließt, so dass die
Astrozyten selten in diese Poren eindringen können. Weitergehende Experimente sind
notwendig, um eine vollständige Proteinbeschichtung der gesamten TS-Oberfläche ein-
schließlich aller Poren zu erreichen.
Die vorliegenden Untersuchungen weisen zudem einen signifikanten Anstieg der
Stoffwechselaktivität von U373-Astrozyten auf BSA-beschichtetem TS bei längerfristiger
Zellkulturdauer (14 d) im Vergleich mit Astrozyten auf unbeschichtetem bzw. Kollagen-
I-beschichtetem TS nach (Abb. 5.16). Dies deckt sich mit einer Untersuchung von Peter-
son et al. (2005), in der festgestellt wurde, dass Zelldichte und Stoffwechselaktivität von
Gliazellen der Zelllinien U-87 und U118 auf BSA-beschichtetem PDMS höher war als auf
Kollagen-beschichtetem PDMS. Diese Unterschiede beruhen auf der stimulierenden Wir-
kung des Serumproteins BSA auf das Gliazellwachstum. Die kovalente Bindung an der
TS-Oberfläche stabilisiert offenbar das BSA, so dass es auch über einen längeren Zeitraum
wirksam ist (Leary Swan et al. 2005). Darüber hinaus ist das gebundene BSA ein zusätz-
liches Stimulans, das zu den übrigen Stimulanzien des Zellkulturmediums hinzukommt.
6.3 Zellwachstum nach anionischer Funktionalisierung
Zellattachment und Zelladhäsion sind u. a. von Oberflächenladung abhängig (Bet et al.
2003; Schakenraad et al. 1986; Schneider et al. 2004). Das gilt nicht nur für eukaryotische
Zellen. DasWachstum von Bakterien wie Escherichia coli oder Pseudosomonas aeruginosa ist
auf positiv geladenen Oberflächen stark unterdrückt (Gottenbos et al. 2003; Gottenbos,
van der Mei, Klatter, Nieuwenhuis and Busscher 2002; Gottenbos, Busscher, Van Der Mei
and Nieuwenhuis 2002; Gottenbos, Klatter, Van Der Mei, Busscher and Nieuwenhuis
2001; Gottenbos, Grijpma, van der Mei, Feijen and Busscher 2001; Gottenbos et al. 2000;
Gottenbos, Van Der Mei, Busscher, Grijpma and Feijen 1999; Gottenbos, van der Mei and
Busscher 1999). Demgegenüber wird die Virenaggregation auf negativ geladenen Ober-
flächen unterdrückt (Davis et al. 2004). Somit ist die Oberflächenladung auch in Bezug
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auf antimikrobielle Eigenschaften von Biomaterialoberflächen ein nicht zu vernachlässi-
gender Aspekt.
In der vorliegenden Arbeit sind die Auswirkungen von anionischer Funktionalisierung
auf das Zellwachstum auf PDMS untersucht worden. Ziel war es zu überprüfen, ob durch
eine solche Funktionalisierung das Zellwachstum auf PDMS im Allgemeinen verbessert
wird. Die Experimente wurden mit untexturierten PDMS-Folien durchgeführt. Untextu-
rierte Folien bieten den Vorteil, dass sich die Zelldichte einfacher quantifizieren lässt als
bei texturiertem PDMS. Im Ergebnis konnte nachgewiesen werden, dass eine anionische
Funktionalisierung das Zellwachstum sowohl von U373-Astrozyten als auch von L929-
Fibroblasten auf PDMS fördert. Dies war messbar an der viel höheren Zelldichte auf den
anionisch funktionalisierten Silikonfolien gegenüber den unmodifizierten Folien. Eben-
so war vor der Funktionalisierung kein Zellspreading zu erkennen, während nach der
Funktionalisierung die Zellen vollständig (bei U373) bzw. vielfach (bei L929) gespreadet
vorlagen. Das Vorhandensein anionischer Moleküle fördert offenbar die Zelladhäsion.
Dieses Phänomen am Beispiel von Fibroblasten und Astrozyten ist an anderen Stellen am
Beispiel von Neuronen und Osteoblasten auch beobachtet worden (Erskine and McCaig
1997; Ohgaki et al. 2001) und lässt sich dadurch erklären, dass zunächst Kationen, wie
z. B. Na+, Ca2+, sich vermehrt auf der negativ geladenen Oberfläche ansiedeln (vgl. Abb.
3.3). Kationen spielen eine wichtige Rolle bei der integrinvermittelten Bindung von Zel-
len (D’Souza et al. 1994). Fukada (1984) fand heraus, dass eine Erhöhung der Dichte von
anionischenMolekülen zu einer Verbesserung der Osteogenese führt. Die Expression von
Interleukin-10 (IL-10) bei Makrophagen steigt laut Brodbeck, Nakayama, Matsuda, Col-
ton, Ziats and Anderson (2002) , während die Expression von Interleukin-8 (IL-8) sinkt,
wenn die Dichte anionischer Moleküle erhöht wird. Allerdings induziert eine anionische
Oberfläche auch die Apoptose von Makrophagen (Brodbeck et al. 2001; Brodbeck, Patel,
Voskerician, Christenson, Shive, Nakayama, Matsuda, Ziats and Anderson 2002). Inso-
fern wird deutlich, dass anionische Moleküle auch physiologische Prozesse auf zellulärer
Ebene beeinflussen.
Die Ergebnisse dieser Arbeit weisen darauf hin, dass Zelldichte und Zellspreading von
der Dichte von anionischen Molekülen abhängig sind. Bei niedriger Ladungsdichte ist
die Zelldichte höher und das Zellspreading besser als bei hoher Ladungsdichte. Vor al-
lem bei L929-Fibroblasten ist dieses Phänomen festzustellen. Für U373-Astrozyten trifft
die Beobachtung nur auf das Kriterium Zelldichte zu. Das Zellspreading der Astrozy-
ten ist auf allen Prüfmaterialien gleich, unabhängig von der Ladungsdichte. Niedrige
Ladungsdichten fördern offenbar die Zelladhäsion, während hohe Ladungsdichten die
Zelladhäsion eher hemmen. Dieser gänzlich neue Aspekt lässt sich eventuell mit steri-
scher Behinderung bzw. elektrostatischer Abstoßung der zu dicht stehenden anionischen
Moleküle erklären. Das Ergebnis der Studie von Tan et al. (2005), die gezeigt hat, dass ho-
he negative Ladungsdichten die Zelldichte von 3T3-Zellen (auch Fibroblasten) ansteigen
lässt, konnte hiermit nicht bestätigt werden.
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Zusammenfassend lässt sich festhalten, dass durch geringe anionische Funktionalisie-
rung das Zellwachstum auf PDMS verbessert werden kann. Dies sollte für weitergehende
Studien mit texturiertem Silikon berücksichtigt werden.
6.4 Übertragbarkeit der Ergebnisse auf Müllerzellen
Die biologischen Untersuchungen der vorliegenden Studie hatten zumZiel, anhand einer
permanenten Zelllinie, nämlich der U373-Zelllinie, das Einwachsen von Gliazellen in die
Porenstruktur von texturiertem Silikon zu untersuchen. Diese in vitro-Untersuchungen
sollen die Grundlagen für die Entwicklung eines Retina-Patchs schaffen. DasWachstums-
verhalten der U373-Gliazellen in vitro ist in dieser Studie als Modell gewählt worden, um
das mögliche Wachstumsverhalten von Müllerzellen in vivo darzustellen. Für die Wahl
dieses Modells spricht, dass die U373-Gliazellen eine ähnliche Morphologie wie Müller-
zellen haben und wie diese dem gleichen Zelltyp angehören, nämlich beide Gliazellen
sind.
Der Vorteil von Zellkultursystemen mit Zelllinien gegenüber Systemen mit primären
Zellen liegt in der Reproduzierbarkeit von Ergebnissen mit Ersteren (Johnson et al. 1985;
Stangl et al. 2001). Morphologie und Generationszeit der Zellen in einem etablierten Sys-
temmit Zelllinien sind unter optimaler Pflege undWachstumsbedingungen bekannt (An-
derheiden 1992; Gebauer-Hartung et al. 1996). Veränderungen der Normalparameter
durch zytotoxische bzw. wachstumsstimulierende Faktoren können in solchen Systemen
unmittelbar festgestellt werden.
Müllerzellen können aus tierischen Retinae, z. B. von Meerschweinchen, Schweinen
etc., isoliert und als Primärkultur etabliert werden (Lüdtke-Handjery 2001). Dabei wird
die Retina aus enukleierten Augen dieser Tiere entfernt, mechanisch zerstört und enzy-
matisch von den übrigen Zellarten isoliert. Die erhaltene Zellsuspension wird in Zellkul-
turflaschen ausplattiert und unter mehrfachemWechsel des Zellkulturmediums im Bega-
sungsbrutschrank kultiviert. Nach 14 Tagen Zellkultur sind die Müllerzellen mit voll aus-
gebreiteten Zellkörpern auf dem Boden der Zellkulturflasche gewachsen. Die etablierte
Müllerzellkultur hält sich über fünf Passagen, bevor Zellseneszenz eintritt. Die Etabilie-
rung der Müllerzellkultur ist allerdings nicht unproblematisch. Durch viele Störfaktoren
(Qualität der isolierten Zellen, unzureichende Zelldichte in der Suspension, unzureichen-
de Entfernung von Fremdzellen, etc.) kommt es oft dazu, dass kein Müllerzellwachstum
stattfindet.
Angesichts der angeführten Vorteile von Zelllinien-Systemen und der
Schwierigkeiten bei der Etablierung und Verwendung von primären Müllerzellkultu-
ren ist für in vitro-Untersuchungen die Verwendung einer standardisierten Zelllinie, wie
U373, vorzuziehen, wie dies in der vorliegenden Arbeit geschehen ist. Das Einwachsen
vonMüllerzellen in die offenporige Struktur des texturierten Silikons ist am besten in vivo
am Tiermodell (Kaninchen, Katze) zu untersuchen. Eine Alternative wären eventuell in
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vitro-Modelle mit explantierter und anschließend perfundierter Retina in Gewebekultur.
An anderer Stelle ist es hierbei zwar gelungen, die Retina aus Schweineaugen zu isolieren
und als Ganzes in Kultur zu halten. Allerdings kommt es nach spätestens 4 Tagen zu einer
massiven proteolytischen Zersetzung des Retinagewebes. Somit ist die Prüfung des tex-
turierten Silikons mit Hilfe der Retina-Kultur zurzeit nicht sinnvoll. An der Etablierung
von stabilen Retinakultursystemen wird zurzeit in anderen Projekten gearbeitet.
6.5 Gesamtbeurteilung von texturiertem Silikon für dessen
Verwendung als Retina-Patch
Die Ergebnisse der in vitro-Untersuchungen dieser Arbeit zeigen, wie texturiertes Silikon
zu modifizieren und wie die Textur zu strukturieren ist, um ein optimales Zellwachstum
zu gewährleisten. Die relevanten Ergebnisse sind tabellarisch zusammengefasst (Tabelle
6.1). Plasmasterilisation und kovalent gebundenes BSA stimulieren das Wachstum von
Gliazellen auf texturiertem Silikon am stärksten. Anionische Funktionalisierung stimu-
liert das Zellwachstum insgesamt weniger als Plasmasterilisation und BSA. Das Zell-
wachstum ist zudem vom Funktionalisierungsgrad abhängig. Das Vorhandensein von
größeren Poren bewirkt ein besseres Verwachsen der Zellen mit dem Silikon.
Tabelle 6.1: Zusammenfassung der Ergebnisse der Zellversuche. ++ = starke Stimulation, + = leichte Ver-
besserung, 0 = keine Veränderung.
kleine
Poren
große Po-
ren
Plas-
maste-
rilisation
BSA Coll I anio-
nisch
Zelldichte 0 + ++ ++ + (+)
Zellsprea-
ding
0 + + + + +
Stoffwech-
selaktivität
0 + ++ ++ 0 (+)
Insgesamt ist auf Grundlage der vorliegenden Ergebnisse für eine hohe Zellkompatibi-
lität des texturierten Silikons die Beschichtung mit BSA und anderen Proteinen zu emp-
fehlen. Wichtig hierbei ist, dass die Proteinschicht gleichmäßig auf dem Material verteilt
ist und auch in die Poren eindringt. In zukünftigen Versuchen ist eine Textur mit homo-
gener Porenstruktur und einer Porengröße > 50 µm einzuhalten.
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6.6 Epiretinale Befestigung von Silikonimplantaten in
vitro und in vivo
Die Besiedlungsexperimente dieser Arbeit weisen in vitro nach, dass texturiertes Silikon
prinzipiell durch Einwachsen von Gliazellen epiretinal befestigt werden kann (Kap. 5.2
und 6.2). Dass das angestrebte Befestigungsverfahren auch in vivo möglich ist, zeigen
die dargestellten Implantationsversuche mit laserperforierten Silikonfolien am Tiermo-
dell Kaninchen, die im Rahmen der Entwicklung eines Retina-Stimulators durchgeführt
worden sind (Kap. 5.4). Der Retina-Stimulator ist eine mikroelektronische Sehprothese,
die sich zurzeit in der Entwicklung befindet und Patienten mit altersbedingter Makula-
degeneration (AMD) das Sehen ermöglichen soll (Eckmiller et al. 2005; Eckmiller 1997;
Gekeler and Zrenner 2005; Zrenner et al. 1999). Der Stimulator besteht aus einem Emp-
fangsmodul, das in einer Intraokularlinse untergebracht ist, und einer Stimulatoreinheit,
die auf der Makula ortsstabil fixiert werden soll. Der Stimulator ist mit Silikon umman-
telt. Um die Stimulatoreinheit herum ist die Silikonhülle mit einem laserperforierten hap-
tischen Rand (Haptik) versehen. Vor- und Nachteile der Laserperforation sind in Kap.
6.1.1 diskutiert worden.
Ein wichtiges Problem bei der Entwicklung des Retina-Stimulators ist die Befestigung
der Stimulatoreinheit auf der Retina. Hierbei wird angestrebt, die Stimulatoreinheit durch
Einwachsen retinalen Gewebes in die Poren der Haptik der Silikonhülle zu fixieren. Das
angestrebte Befestigungsverfahren ist somit prinzipiell mit demjenigen des projektierten
Retina-Patchs vergleichbar.
Abb. 6.1: Silikonhüllkörper mit zentralem Senk-
loch (SL) und Haptik ohne Laserperforation (für die
Entwicklung eines Retina-Stimulators). Der Hüllkör-
per soll im Senklochbereich mittels eines Retina-
Nagels fixiert werden.
Da die elektronischen Bauteile des Stimulators noch nicht fertig entwickelt waren, wur-
den die Implantationsversuche mit laserperforierten, oberflächenmodifizierten Silikon-
folien in der entsprechenden Form (Silikonhüllkörper) ohne elektronische Bauteile mit
laserperforierter Haptik durchgeführt. Um das Implantat bis zum Einsetzen der Zell-
proliferation epiretinal zu fixieren, wurden intraoperativ Retina-Nägel eingesetzt. Bei
der histologischen Aufarbeitung der enukleierten Augen mit Implantat konnte auch die
Hartschnitttechnik eingesetzt werden. Hiermit ist sogar das Schneiden von Titan möglich
(Verken et al. 2003).
Die Ergebnisse der in vivo-Implantationsversuche zeigen, dass die Silikonimplantate
durch Einwachsen von retinalem Gewebe in die Poren der Implantate fest auf der Reti-
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na verankert werden können (Abb. 5.22 bis 5.24). Die in Kap. 5.4 vermutete Beteiligung
nichtglialer Zellen an der Fibrosierung wird an anderer Stelle bestätigt (Constable 1975).
Im weiteren Verlauf kommt es in vielen Fällen zu expulsiven Blutungen im Bereich der
Netzhautnägel, wie Effert and Bornfeld (1997) berichten. Dies führte dazu, die Zahl der
Nägel auf einen zu reduzieren. Dieser eine Nagel soll in späteren Versuchen in einem
zentralen Senkloch des Hüllkörpers platziert werden (SL in Abb. 6.1).
Festzuhalten ist also, dass das angestrebte Befestigungsverfahren durch Einwachsen
von Gliazellen in die Porenstruktur eines Silikonimplantats in vivo erfolgreich ist. Die-
ses Ergebnis bildet eine Referenz für zukünftige Implantationsversuche mit texturiertem
Silikon. Bei solchen Versuchen ist unter anderem das Problem der kontrollierten Prolifera-
tion von Gliazellen zu berücksichtigen. Denn lang anhaltende Gliazellproliferation führt
zum Einwandern von RPE-Zellen, Makrophagen, etc., wodurch es zum Zusammenbruch
der Retina-Architektur kommt (Abb. 5.22). Die Gliazellproliferation kann möglicherwei-
se durch den Einsatz von neurotoxischen Faktoren gestoppt werden (Honjo et al. 2000).
Es ist allerdings zu vermuten, dass die glatte nichtporöse Seite des texturierten Silikons
als mechanische Barriere die Gliazellproliferation ebenfalls stoppt. Es wird empfohlen,
diese Möglichkeit, die Gliazellproliferation zu kontrollieren, in vivo zu prüfen.
7 Ausblick
Die in vitro-Untersuchungen der vorliegenden Arbeit zeigen, dass texturiertes Silikon
durch Gliazellen prinzipiell befestigt werden kann und somit eine Basis zur Entwicklung
eines Retina-Patchs bildet.
Ein entscheidender Schritt bei der Weiterentwicklung des Retina-Patchs ist, texturier-
tes Silikonmit der optimalen Oberflächenmodifikation in vivo am Tiermodell (Kaninchen,
Katze, Schwein) zu testen (vgl. Kap. 6.5). Grundlage hierfür kann die Vitrektomie- und
Implantationstechnik von Hesse (2001) sein. Für die Begutachtung des Implantationser-
folges sind die Augen mit Implantat histologisch aufzuarbeiten und zu begutachten. Als
histologische Aufarbeitungstechnik stehen Schleifverfahren und die Hartschnitttechnik
zur Verfügung (Verken et al. 2003).
Bei den Tierexperimenten ist unter anderem zu prüfen, inwieweit sich die Ergebnis-
se, die mit der Modellzelllinie U373 erlangt wurden, auf die in vivo-Situation übertragen
lassen. Bei solchen Versuchen ist zu berücksichtigen, ob die unporöse Seite des textu-
rierten Silikons als mechanische Barriere zum Stopp der Gliazellproliferation funktionie-
ren kann. Referenz zur Durchführung der in vivo-Experimente sowie zur Beurteilung der
daraus zu gewinnenden Ergebnisse sind die dargestellten in vivo-Versuche mit laserper-
forierten Silikonfolien (Kap. 5.4).
Neben der Verwendung von texturiertem Silikon als Retina-Patch ist auch eine Appli-
kation als Medikamentendepot im Rahmen eines Drug-delivery-Systems vorstellbar. Sili-
kon als Träger vonMedikamenten ist schon lange in Diskussion (Di Colo 1992; Johansson
and Sitruk-Ware 2004). Somit besteht dieMöglichkeit, TS eventuell alsMedikamententrä-
ger in Form eines Drug-delivery-Systems auch im Auge einzusetzen. In einem weiteren
Projekt wird beispielsweise schon die Verwendung von gelgefüllten Retina-Patchs in vitro
und in vivo getestet.
Des Weiteren ist zukünftig zu untersuchen, inwieweit die anionische Funktionalisie-
rung zur Verbesserung der Biokompatibilität von Silikonen beiträgt. Dies kann von wich-
tiger Bedeutung für andere Projekte sein, wie z. B. für das Retina-Implantat-Projekt.
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A Materiallisten mit
Bezugsquellennachweis
A.1 Prüfmaterialien
Material Bemerkungen Bezugsquelle
3-Si® Offen-poriger Silikonschaum, dient als
Wundauflage
Silcotech AG (Stein
a. Rhein, D)
Silopren® LSR
4030
Silikonblasen, hergestellt durch BAYER AG
(Leverkusen, D), modifiziert durch
Bezugsquelle
Bionic Surfaces
(Würzburg, D)
Texturiertes
Silikon
Silikon mit Oberflächentextur, wird zur
Herstellung von Brustimplantaten verwendet
Polytech-Silimed
GmbH (Dieburg,
D)
A.2 Zytotoxizitätstests
Material Bemerkungen Bezugsquelle
Aceton Dimethylketon (C3H6O), MW = 58,08 g/mol, als
Lösungsmittel für die Analyse
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
Diskus Bildverarbeitungssoftware zur mikroskopischen
Dokumentation, Version 4.30.20
Techn. Büro
Hilgers
(Königswinter, D)
FDA-
Stammlösung
Für Vitalfärbung, hergestellt aus 5 mg FDA pro
ml Aceton, aliquotiert zu 20 µl-Einheiten
Eigene Herstellung
Fluorescein-
diacetat
(FDA)
C24H16O7, kristallin, MW = 416,4 g/mol,
Fluoreszenz bei λ = 485 nm, färbt vitale Zellen
an (s.u. PI)
Sigma-Aldrich
GmbH
(München,D)
Glasronden Deckgläser für die Mikroskopie, Borosilikatglas,
Durchmesser 12 mm
Karl Hecht KG
(Sondheim/Rhön,
D)
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Material Bemerkungen Bezugsquelle
Pasteurpipetten Greiner Bio-One
GmbH
(Frickenhausen, D)
Photometer Spektralphotometer Ultrospec 3000 Pharmacia Biotech
Ltd. (Cambridge,
UK)
PI-Lösung 0,5 mg PI in 1 ml PBS (150 mM) gelöst Eigene Herstellung
Polyvar Auflichtmikroskop mit Fluoreszenzeinrichtung
(Hg-Dampflampe, 495 nm Filter), Hersteller:
Reichert-Jung (Heidelberg, D)
Leica
Mikrosysteme
Vertrieb GmbH
(Bensheim, D)
Propidiumiodid
(PI)
C27H34N4I2, MW = 668,4 g/mol, bindet an
Nukleinsäuren, färbt tote Zellen an
Sigma-Aldrich
GmbH (München,
D)
Ringer-Lösung Infusionslösung mit physiologischem pH-Wert
und Salzen
Delta-Pharma
GmbH (Pfullingen,
D)
Vitalfärbung (Ge-
brauchslösung)
Frisch hergestellt aus 20µl FDA-Stammlsg. und
20 µl PI-Lösung in 1,2 ml Ringer-Lösung
Eigene Herstellung
Ende Materialliste für Zytotoxizitätstests
A.3 Elektronenmikroskopie
Bezeichnung Bemerkungen Bezugsquelle
Balzers SCD 030 Kathodenzerstäubungsanlage zur
Goldbeschichtung von Proben, Goldschicht 30
mm
Balzers Union
(Balzers, FL)
ESEM Environmental Scanning Electron Microscope
XL30 FEG (Field Emission Gun)
Philips Electron
Optics (Eindhoven,
NL)
GA-Gebrauchs-
lösung
3%ig, 0,6 ml GA-Stammlösung mit 4,4 ml
Sörensen-Phosphatpuffer gemischt
Eigene Herstellung
Glutaraldehyd
(GA-
Stammlösung)
25% EM Grade, MW = 100,12 g/mol Agar Scientific Ltd.
(Essex, UK)
Kritisch-Punkt-
Trockner
Typ E3000 für die Kritisch-Punkt-Trocknung Polaron plc
(Watford, UK)
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Bezeichnung Bemerkungen Bezugsquelle
Leit-Tabs leitfähige Doppelklebefolien zum Aufkleben
von Proben auf Stiftprobentellern
W. Plannet GmbH
(Wetzlar, D)
SÖRENSEN-
Phosphatpuffer-
Stammlösung
0,2 M Lösung, pH 7,55, aus 3,588 g
NaH2PO4 ·H2O + 30,970 g Na2HPO4 · 2H2O,
gelöst in 1000 ml Aqua bidest.
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
Stiftprobenteller aus Aluminium, unterschiedliche Durchmesser W. Plannet GmbH
(Wetzlar, D)
Ende Materialliste für Elektronenmikroskopie
A.4 Zellkultur
Material/Gerät Bemerkungen Bezugsquelle
Autoklav Typ 2540 EL, Tischautoklav, horizontal Systec GmbH
(Wettenberg, D)
Begasungs-
brutschrank
Typ 3111, mit Wasserkreislauf zur
Temperaturstabilisierung und Kupfermantel
(Sterilität)
Forma Scientific
Inc. (Marietta,
USA)
Bufferall Pufferlösung für DMEM- und RPMI-Medium,
1% (v/v) in Medium
Sigma-Aldrich
GmbH (München,
D)
Cell Proliferation
Kit II
colorimetrischer Assay für XTT-Tests Roche Diagnostics
GmbH
(Mannheim, D)
DMEM-Medium Minimum Essential Medium Eagele mit Earle’s
Balanced Salt Solution ohne L-Gln
BioWhittaker
Europe (Verviers,
B)
Einfriermedium Frisch hergestellt: DMSO + Medium = 1:4 eigene Herstellung
ELISA-Reader
Modell Sunrise
Tecan GmbH
(Crailheim, D)
FKS GibcoTM, mykoplasmen- und virenfrei Invitrogen GmbH
(Karlsruhe, D)
Inverses Durch-
lichtmikroskop
Typ ICM 405, zur Prüfung der Zelldichte von
Zellkulturen in Zellkulturflaschen (Konfluenz)
Zeiss AG
(Oberkochen, D)
Komplettmedium
für U373-Zellen
500 ml DMEM Eagle + 125 ml FKS + 8 ml L-Gln
+ 4 ml Pen./Strep. + 5 ml Bufferall
Eigene Herstellung
Komplettmedium
für L929-Zellen
500 ml RPMI 1640 + 8 ml L-Gln + 25 ml FKS + 4
ml Pen./Strep. + 5 ml Bufferall
Eigene Herstellung
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Material/Gerät Bemerkungen Bezugsquelle
Kryoröhrchen Typ 5000 PP/HDPE Nalgene® Heinrich Faust
GmbH (Köln, D)
L929-Zellen Fibroblasen aus normalem Fettgewebe einer
männlichen C3H/An-Maus
DSMZ GmbH
(Braunschweig, D)
L-Glutamin
(L-Gln)
gelöst in 0,85% NaCl-Lösung (200 mM) BioWhittaker
Europe (Verviers,
B)
Mediumflaschen 500ml-Glasflaschen VWR International
GmbH
(Darmstadt, D)
Mikrotiterplatte,
6, 24, 96 Wells
Falcon® MultiwellTM mit Flachboden, für
Materialtests in Zellkultur und für die
Auswertung von XTT-Tests, plasmasteril
Becton Dickinson
Inc. (Franklin
Lakes, USA)
Mikrotiterplatte,
12 Wells
Zellkulturplatte mit Flachboden für
Materialtests, γ-steril
TPP Techno Plastic
Products AG
(Trasadingen, CH)
Mycoplasma
Detection Kit
Enzym-Immunoassay für Mykoplasmentests Roche Diagnostics
GmbH
(Mannheim, D)
NaCl für die Analyse, mind. 99,5%, MW = 58,44
g/mol
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
NaH2PO4 ·H2O Natriumdihydrogenphosphat-Monohydrat,
MW = 137,99 g/mol
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
Na2HPO4 · 2H2O Dinatriumhydrogenphosphat-Dihydrat, MW =
177,99 g/mol
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
NEUBAUER-
Zählkammer
0,1 mm Tiefe, 0,0025 mm2 Brand GmbH &
CoKG (Wertheim,
D)
PBS für Zellkultur 150 mM NaCl, 5 mM KCl, 8 mM
Na2HPO4 · 2H2O in Aqua bidest., pH 7,4
Eigene Herstellung
Penicillin-
Streptomycin-
Lösung
(Pen-Strep)
104 U Penicillin/ml, 104 µg Streptomycin/ml BioWhittaker
Europe (Verviers,
B)
RPMI 1640 Grundmedium für die Zellkultur von
L929-Zellen, ohne L-Glu
BioWhittaker
Europe (Verviers,
B)
Sterilbank Typ
HS12
Sicherheitswerkbank HERAsafe, Klasse 2
(Hersteller: Kendro GmbH, Hanau, D)
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
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Material/Gerät Bemerkungen Bezugsquelle
Sterilfilter Porengröße: 0,2 µm, Durchmesser 26 mm,
Membran SFCA, steril, nicht pyrogen
Dow Deutschland
GmbH & Co. OHG
(Schwalbach, D)
Trypsin-
Stammlösung
2,5%ige Lösung (v/v) aus Trypsin GibcoTM ,
enthält 25 g/l Trypsin und 8,5 g/l NaCl
Invitrogen GmbH
(Karlsruhe, D)
U373-Zellen Humane Astrozyten-Zelllinie LGC Promochem
(Wesel, D)
Varifuge 3.2 RS Zentrifuge Heraeus Sepatech
GmbH (Osterode,
D)
Wasserbad Plexiglasbad mit Badthermostat, Typ C10-W5P,
zum Temperieren von Nährmedien u.Ä.
Merck KGaA
(Darmstadt, D)
Zellkulturflaschen
Cellstar®
Typ T75 mit kontaminationssicherer
Filterkappe, Bodenfläche 75 cm2
Greiner Bio-One
GmbH
(Frickenhausen, D)
Zentrifugen-
röhrchen
Cellstar®, 50 ml, aus Propylen Greiner Bio-One
GmbH
(Frickenhausen, D)
Ende Materialliste für Zellkultur
A.5 Sonstige Geräte
Gerät Bemerkungen Bezugsquelle
Sterrad 100S Plasmasterilisation mit H2O2-Plasma Johnson & Johnson
(New Brunswick,
USA)
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